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Introduction

Malgré une prise de conscience récente, les déséquilibres alimentaires et la forte consom-
mation de graisses ont de graves conséquences dans les sociétés occidentales. Les pathologies
cardiaques sont par exemple en constant développement avec un nombre important de cas de
sténose des artères coronaires, i.e. un rétrécissement des artères alimentant le muscle cardiaque.
S’ensuit alors l’ischémie du myocarde, un manque d’oxygène du muscle cardiaque, voire un in-
farctus. Dans cette dernière situation, une personne sur deux décède dans les 24 heures qui
suivent.

A l’heure actuelle, le pontage coronarien est la technique de référence pour rétablir une ir-
rigation correcte du myocarde. Ce geste chirurgical consiste à court-circuiter la partie sténosée
d’une artère coronaire à l’aide d’un greffon artériel ou veineux prélevé sur le patient. L’approche
conventionnelle pour effectuer ce type d’opération suppose le remplacement temporaire du sys-
tème cœur-poumons par un appareil externe, qui assure l’oxygénation et la circulation san-
guine. Cela permet aux chirurgiens d’opérer sur un cœur à l’arrêt. L’utilisation d’une machine
cœur-poumons s’est avérée dangereuse car elle peut entraîner des séquelles postopératoires im-
portantes, telles que des complications neurologiques. On assiste donc au développement de
la chirurgie cardiaque à coeur battant, avec l’utilisation de stabilisateurs mécaniques pour sta-
biliser une zone d’intérêt sur le cœur qui continue de battre.

Les stabilisateurs passifs disponibles aujourd’hui laissent apparaître un mouvement résiduel
qui peut nuire à la qualité de l’intervention. Ce mouvement, évalué par plusieurs groupes de
recherche, présente une amplitude incompatible avec la précision requise lors d’un pontage. Il
contient de plus des composantes fréquentielles élevées qui dépassent la possibilité de suivi de
la main humaine. Le geste chirurgical est encore plus difficile dans le cas d’un pontage coro-
narien totalement endoscopique, qui présente pourtant un intérêt majeur, et qui devrait en con-
séquence se développer : il permet un rétablissement plus rapide pour le patient et évite les
effets secondaires d’une opération à coeur ouvert.

Plusieurs travaux de recherche en robotique se sont attachés à la résolution du problème
posé par l’existence de ce mouvement cardiaque résiduel. L’approche classique proposée dans
la littérature est un schéma de téléopération. Un robot esclave porteur des instruments chirur-
gicaux et d’un système de vision est asservi en temps réel pour suivre de façon synchrone le
mouvement résiduel du coeur. Les instruments gardent ainsi une posture constante avec la zone
à opérer, et une image d’un coeur virtuellement stable est fournie au chirurgien. Ce dernier
utilise une console maître afin de réaliser les gestes utiles de chirurgie sans se soucier des mou-
vements résiduels. Le robot esclave doit réaliser les gestes transférés depuis la console en plus
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de la compensation du déplacement résiduel du coeur.

L’approche décrite ci-dessus, qui donne de bons résultats expérimentaux, peut s’avérer dan-
gereuse. En effet, un robot médical fournissant les accélérations nécessaires à la compensa-
tion des mouvements cardiaques peut représenter un danger pour son environnement. De plus,
la conception d’un système esclave compatible avec une approche de pontage totalement en-
doscopique, et capable de compenser le mouvement résiduel, constitue encore un défi tech-
nologique.

Dans le cadre de cette thèse, nous proposons une solution alternative qui consiste à réaliser
une "stabilisation active" de la zone opérée du coeur. Il s’agit de combiner l’usage d’un stabilisa-
teur cardiaque robotisé avec l’obtention d’une mesure extéroceptive des mouvements résiduels
pour annuler en temps réel tout défaut de stabilisation. Ainsi, la zone d’intérêt sur le coeur est
stable par rapport à la table d’opération. La suture peut alors être réalisée par un robot dédié
qui est soit commandé de façon automatique, soit télémanipulé.

Comme un stabilisateur cardiaque robotisé est utilisé au contact du cœur, il convient dans
un premier temps de caractériser l’interaction entre un stabilisateur et le muscle cardiaque.
Ceci nous permet, dans un deuxième temps, de proposer des architectures mécaniques perti-
nentes pour la réalisation d’un stabilisateur cardiaque actif. Il s’agit, enfin, d’élaborer des lois de
commande performantes qui permettent un rejet efficace de la perturbation que constituent les
efforts appliqués par le cœur. Le manuscrit est ainsi logiquement organisé selon cette structure,
et composé de quatre chapitres :

État de l’art et contributions : Dans ce chapitre, il s’agit tout d’abord de rappeler les pro-
priétés anatomiques du cœur, les pathologies l’affectant, et de souligner l’importance des cas
d’ischémie du cœur. Nous présentons dans second temps les techniques de ravascularisation du
myocarde pour mettre en avant l’intérêt du pontage coronarien à cœur battant. Ceci permet de
mettre en exergue les faibles performances des dispositifs de stabilisation actuels. Un état de l’art
des approches de compensation robotisée du mouvement cardiaque nous permet finalement de
situer notre approche et mettre en avant les contributions de ce travail.

Analyse et prédiction du comportement cardiaque : Dans ce chapitre, nous nous atta-
chons, à travers plusieurs expérimentations in vivo, à réunir tous les éléments caractérisant l’in-
teraction entre le muscle cardiaque et un stabilisateur. Ces informations sont nécessaires au di-
mensionnement d’un dispositif de stabilisation robotisé et à sa commande. Nous analysons tout
d’abord le torseur d’action mécanique du cœur en termes d’amplitude et de contenu fréquentiel.
Ces données sont indispensables à la phase de conception d’un stabilisateur actif. Le dispositif
ayant vocation à être utilisé au contact du cœur, son comportement dynamique est altéré par les
propriétés mécaniques du myocarde. Le deuxième volet du chapitre est donc consacré à l’iden-
tification d’un modèle viscoélastique du muscle cardiaque. Le modèle obtenu nous fournit des
éléments précieux pour l’analyse de robustesse des lois de commande que nous élaborons par la
suite.
Après avoir souligné l’apport de la commande prédictive dans le contexte de la chirurgie car-
diaque, nous réalisons ensuite un état de l’art des approches de prédiction du mouvement car-
diaque. Nous prenons le temps de décrire ces méthodes en détail et de confronter leurs perfor-
mances en utilisant des données recueillies in vivo. Nous proposons une méthode de prédiction
originale et qui se montre performante en comparaison des approches existantes.
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Conception de stabilisateurs cardiaques actifs : Il s’agit dans ce chapitre de proposer un
mécanisme actif permettant de compenser les mouvements résiduels du cœur. Nous proposons
successivement deux stabilisateurs robotisés basés sur l’utilisation de mécanismes compliants
et d’un actionnement piézoélectrique. Le premier, qui a été proposé pour valider le concept de
stabilisation active, présente un degré de liberté et permet de compenser la direction princi-
pale du mouvement résiduel. Le second stabilisateur dispose de deux degrés de liberté et doit
permettre la compensation de la totalité du mouvement résiduel. Il repose sur une architec-
ture sphérique série et possède un centre de rotation déporté. Ce dernier permet de considérer
l’insertion du dispositif par le subxiphoïde, dans le cas d’un pontage totalement endoscopique.
Chacune des deux liaisons pivots est obtenue grâce à un sous-système composé d’un actionneur
piézoélectrique linéaire et d’un mécanisme plan compliant basé sur un mécanisme en config-
uration proche d’une singularité parallèle. L’architecture parallèle garantit une bonne rigidité
et l’utilisation d’une configuration proche d’une singularité parallèle permet l’amplification du
mouvement de l’actionneur piézoélectrique.
Pour chacune des deux versions, la méthodologie de conception ainsi que l’approche de dimen-
sionnement, sont présentés. Des simulations en éléments finis et des expérimentations démon-
trent les capacités des mécanismes proposés.

Compensation active du mouvement résiduel : Nous nous sommes enfin attachés au choix
d’une stratégie de commande adaptée à la stabilisation active. Nous disposons pour la com-
mande d’une mesure visuelle du déplacement de la partie distale du stabilisateur fournie par
une caméra rapide. Le problème de commande revient donc à un problème de rejet d’une per-
turbation non mesurable, à savoir l’action du muscle cardiaque. Pour ce faire, la méthodologie
de commande H∞ a été adoptée. Ce formalisme permet en effet de spécifier des contraintes
de robustesse, nécessaires pour notre application : le modèle décrivant le comportement dy-
namique du stabilisateur est altéré au contact du coeur. Plusieurs lois de commande intégrant,
à différents degrés, des connaissances a priori sur la perturbation sont évaluées. Un correcteur
H∞ avec une composante prédictive est notamment proposé.
Les résultats d’une expérimentation in vivo qui permettent de valider le concept de stabilisation
active, sont finalement décrits.

Enfin, en conclusion, nous dressons un bilan des travaux réalisés et des perspectives qu’ouvre
ce travail, avec une approche dont le potentiel est aujourd’hui prometteur.
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CHAPITRE 1

État de l’art et contributions

Sommaire

1.1 Anatomie, fonctionnement et pathologies du cœur . . . . . . . . . . 11

1.2 Revascularisation des coronaires . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16

1.3 Techniques de pontage coronarien . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19

1.4 Compensation robotisée des mouvements physiologiques . . . . . . . 27

1.5 Contributions de la thèse . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34

Dans ce chapitre, nous exposons tout d’abord brièvement les propriétés anatomiques du
coeur. Nous définissons ensuite les principales pathologies atteignant cet organe. Nous mon-
trons alors l’intérêt des techniques de revascularisation des coronaires avant de décrire en détail
les procédures actuelles de pontage coronarien. Ceci permet de souligner les lacunes des disposi-
tifs de stabilisation actuellement utilisés. En conséquence, nous nous intéressons aux approches
proposées dans la littérature pour la compensation robotisée des mouvements physiologiques,
qui pourraient palier le problème. Finalement nous situons l’approche que nous proposons dans
le cadre de cette thèse par rapport à cet état de l’art, et décrivons brièvement les contributions
de ce travail.

1.1 Anatomie, fonctionnement et pathologies du cœur

Le cœur humain est un organe creux qui mesure en moyenne 13 cm de long sur 8 cm de
large, et qui pèse environ 300 grammes [Vacheron99]. Il se situe dans la partie antérieure cau-
dale du médiastin (Fig.1.1), la partie centrale du thorax. Profitons de cette occasion pour définir
les directions anatomiques qui vont servir dans la suite du document : la figure 1.2 représente
deux coupes du corps humain, une frontale et une sagittale. La coupe non représentée et qui
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est perpendiculaire aux deux précédentes s’appelle la coupe transverse. L’axe qui est dirigé des
membres droits vers les membres gauches est appelé axe Droite-Gauche (DG). L’axe Caudal-
Crânial (CC) ou encore Inférieur–Supérieur (IS) est dirigée des pieds vers la tête. Finalement
l’axe Postérieur-Antérieur (PA), appelé également Dorsal-Ventral (DV), est dirigé du dos vers le
ventre.

Poumons

Sternum

Péricarde

Mediastin

Aorte

Plan frontal Plan sagital
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O
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nt
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n 

C
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FIG. 1.1 – Anatomie du médiastin [uOttawa]

Le cœur est composé essentiellement d’un muscle spécifique qui ne se fatigue pas, le myocarde.
Ce muscle est protégé par une enveloppe externe, le péricarde. La couche inférieure du péri-
carde, appelée épicarde, constitue la surface du cœur. On distingue également l’endocarde,
couche séparant le myocarde de la zone creuse du cœur.

Le cœur est séparé en deux parties, droite et gauche, par une barrière musculaire, le septum.
La figure 1.3 illustre l’anatomie de ces deux parties du cœur. Chaque partie est composée d’un
ventricule et d’une oreillette séparés par la valve tricuspide pour la partie droite, et la valve
mitrale pour la partie gauche.

La fonction du cœur est d’assurer la circulation sanguine dans l’organisme. Pour ce faire, le
sang pauvre en oxygène en provenance des veines caves arrive au niveau de l’oreillette droite.
Après ouverture de la valve tricuspide, ce sang est transféré vers le ventricule droit pour être
envoyé vers les poumons via l’artère pulmonaire : c’est "la petite circulation" qui est assurée
par la partie droite du cœur. La partie gauche du cœur assure quand à elle "la grande circula-
tion" : le sang oxygéné en provenance des poumons arrive dans l’oreillette gauche par la veine
pulmonaire. Une fois la valve mitrale ouverte, le sang riche en oxygène est transféré vers le ven-
tricule gauche pour être propulsé vers tout le corps à travers l’aorte. L’activité des deux parties
du cœur est totalement synchrone.

Le cœur assure sa fonction suivant un cycle régulier et à une fréquence au repos pouvant varier
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Crânial

Caudal

Droite Gauche Antérieur Postérieur

Plan frontal Plan sagital

FIG. 1.2 – Axes anatomiques [Wikipédia]

de 60 à 90 cycles par minute [Sende03]. Le cycle cardiaque est régi par une horloge interne. La
cadence de cette horloge est donnée par une impulsion électrique générée au niveau du noeud
sinusal, formé par des cellules auto-excitables et situé dans l’oreillette droite. Cette impulsion
électrique se propage d’une manière isotropique dans les oreillettes. Elle est ensuite relayée par
le noeud auriculo-ventriculaire, situé au niveau du point de jonction entre les ventricules et les
oreillettes, qui la propage dans les ventricules. C’est la propagation de cette impulsion électrique
dans le muscle cardiaque qui assure la régularité et la coordination de la contraction auriculo-
ventriculaire.

Le cycle cardiaque peut être décomposé en deux grandes étapes, la systole et la diastole.

La systole peut être elle-même décomposée en deux étapes : la systole auriculaire et la sys-
tole ventriculaire. La systole auriculaire a lieu lorsque les deux oreillettes sont remplies de sang.
Après ouverture des valves tricuspide et mitrale, le sang est expulsé vers les ventricules. Pendant
la systole ventriculaire, les valves auriculo-ventriculaires se ferment pour empêcher le reflux de
sang dans les oreillettes. Les ventricules se contractent et propulsent le sang vers le corps (pour
le ventricule gauche) et les poumons (pour le ventricule droit). Après expulsion du sang, les
valves aortique et pulmonaire se referment.

Lors de la diastole, le muscle cardiaque est relâché, permettant le remplissage passif des or-
eillettes.

La propagation de l’impulsion électrique qui régit le cycle cardiaque peut être analysée grâce un
signal obtenu à partir de potentiels électriques mesurés à différents points du thorax. Ce signal,
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FIG. 1.3 – Anatomie du cœur [uOttawa]

l’électrocardiogramme (ECG), est caractérisé par un regroupement de 6 ondes désignées par
des lettres allant de P à U. Les ondes les plus importantes sont les ondes Q, R, S qui forment un
complexe appelé le QRS. La figure 1.4 représente la corrélation entre le signal ECG et le cycle
cardiaque. L’apparition de l’onde P marque l’arrivée de l’impulsion électrique dans les oreillettes
et le début de la contraction du muscle auriculaire : c’est le début de la systole qui ne va se
prolonger que pendant un tiers de la durée du cycle cardiaque [d’Alché03] . Le complexe QRS
marque le début de la systole ventriculaire, dont la fin est détectée grâce à l’onde T qui survient
lors du relâchement des ventricules [Sende03].

Lorsque la fréquence cardiaque (c’est à dire la fréquence d’apparition du complexe QRS) varie
pour s’adapter aux conditions physiologiques d’un sujet, la durée de la systole demeure pra-
tiquement inchangée. C’est la durée de la diastole qui varie de façon adéquate pour s’ajuster à
la nouvelle longueur du cycle cardiaque.

Le cœur est irrigué grâce à un réseau d’artères coronaires. Les artères coronaires sont issues de
deux principales artères : l’artère coronaire droite qui irrigue la partie droite du cœur, et l’artère
coronaire gauche qui irrigue la partie gauche du cœur. La figure 1.5 illustre le réseau coronarien
né de la ramification des artères coronaires gauche et droite. Remarquons le petit diamètre des
artères coronaires : dans [Manning93], une mesure des diamètres de quelques artères coron-
aires de 25 sujets humains a été réalisée sous Imagerie par Résonance Magnétique (IRM). Les
diamètres proximaux moyens des artères coronaires gauche, circonflexe, interventriculaire an-
térieures et droite sont respectivement de 4, 8 mm, 3, 5 mm, 3, 6 mm et 3, 7 mm.
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FIG. 1.4 – Corrélation entre le signal ECG et le cycle cardiaque [Cuvillon06]
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FIG. 1.5 – Anatomie des artères coronaires [Sallé04]

Comme tout organe vivant, le cœur peut être touché par certaines maladies qui nuisent à son
fonctionnement. Nous pouvons distinguer cinq catégories principales de pathologies cardiaques
[Sauvée06] :

– la communication intra-cavitaire : Normalement, les deux parties du cœur sont complète-
ment isolées grâce au septum, et aucun transfert sanguin direct n’est possible. Cependant,
suite à des malformations, un échange sanguin peut avoir lieu entre les deux ventricules
ou les deux oreillettes. Une intervention chirurgicale est parfois nécessaire pour rétablir
l’étanchéité des deux parties ;

– le dysfonctionnement des valves : Une des valves cardiaques peut présenter des dysfonc-
tionnements conduisant à des reflux sanguins lors de la systole. La chirurgie est souvent
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indispensable pour rétablir un fonctionnement correct de la valve ou la remplacer par une
valve mécanique ;

– l’inflammation : L’inflammation du myocarde et de l’endocarde, dénommées respective-
ment la myocardite et l’endocardite, ne nécessitent qu’un traitement médical. L’inflamma-
tion des valves requiert en revanche une opération chirurgicale pour changer les valves
touchées ;

– le dérèglement du rythme cardiaque : Ce dérèglement peut se manifester à titre d’exemple
par des extrasystoles. Un traitement médical peut être administré pour corriger le rythme
cardiaque. Dans des cas plus extrêmes, le recours à la chirurgie est indispensable pour
implanter un stimulateur cardiaque artificiel (le pacemaker) ;

– l’ischémie et l’infarctus du myocarde : Des plaques d’athérome, des dépots graisseux, peu-
vent se former au niveau des artères coronaires. Des caillots sanguins peuvent accroître la
taille des plaques d’athérome : c’est la thrombose. La sténose de ces artères peut conduire à
une ischémie du muscle cardiaque, i.e celui-ci peut manquer d’oxygène. En cas d’ischémie
grave, les cellules cardiaques peuvent se nécroser. Le cœur perd alors sa capacité de bat-
tre, entraînant la mort du patient (par exemple, suite à une fibrillation ventriculaire). Pour
cette pathologie, une intervention chirurgicale pour revasculariser le cœur est inéluctable.

Les maladies cardiovasculaires sont la première cause de mortalité au monde. Elles ont
provoqué 17, 5 millions décès en 2005, dont 30% sont dûs à des cardiopathies coronariennes
[OMS] qui conduisent à l’ischémie du myocarde. Dans le cadre de notre travail, nous nous in-
téressons donc en particulier à la revascularisation chirurgicale du cœur. Nous présentons dans
la suite les deux techniques majoritairement utilisées pour revasculariser les artères coronaires.
L’accent sera davantage mis sur le pontage coronarien du fait de son efficacité, comme cela sera
souligné dans la suite.

1.2 Revascularisation des coronaires

Lorsque la sténose d’une artère coronaire peut entraîner une ischémie du myocarde, deux
techniques peuvent être utilisées pour rétablir une vascularisation correcte du cœur : l’angio-
plastie ou le pontage coronarien.

1.2.1 Angioplastie

L’angioplastie est une technique de revascularisation percutanée [Wilson08] qui a vu le jour
à la fin des années 1970. Un cathéter équipé d’un ballonnet gonflable est introduit par l’artère
fémorale. Il est ensuite guidé sous contrôle radiographique jusqu’au site de la sténose. Le ballon-
net est alors gonflé à haute pression afin d’écraser les plaques d’athérome qui bouchent l’artère,
avant d’être dégonflé pour permettre le retrait du cathéter (Fig. 1.6). Un stent (dispositif mé-
tallique maillé et tubulaire) peut également être attaché au ballonnet. Ainsi lors du gonflage
de ce dernier, le stent se déploie et reste collé à la paroi interne de l’artère coronaire réduisant
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ainsi le risque d’une resténose [Macaya96]. Une réaction inflammatoire ou une hyperplasie1 au
niveau de l’artère peuvent être engendrées par la présence du stent, considéré comme un corps
étranger par l’organisme. Afin d’éviter ces troubles, des stents à élution permettant l’administra-
tion d’agents actifs [Sousa03] peuvent être utilisés. Des recherches sur l’utilisation de nouveaux
stents biodégradables sont également menées [Heublein03].

 

Depot graisseux

Catheter
avec un ballonet et un stent

Insertion du cathéter

Gonflage du ballonet et pose du stent

Stent

Retrait du catheter avec le stent en place

FIG. 1.6 – Schéma de la procédure d’angioplastie [Dooblecare]

1.2.2 Pontage coronarien

Le pontage coronarien est une technique chirurgicale de revascularisation. L’ancêtre de de
cette technique est sans doute la méthode proposée par Vineberg en 1956. Ce dernier a implanté
une artère mammaire directement dans le ventricule gauche, espérant ainsi rétablir une revas-
cularisation correcte du muscle cardiaque.
Le pontage coronarien, tel que pratiqué actuellement, consiste à court-circuiter la partie sténosée
d’une artère coronaire par un vaisseau sanguin sain pour rétablir l’irrigation du muscle car-
diaque.

Les vaisseaux utilisés pour le pontage, appelés greffons, sont prélevés sur le patient. Ils sont re-
dondants et donc leur prélèvement ne met pas en péril l’irrigation de leur organe de provenance.
Deux types de greffons peuvent être utilisés [Jansens] (Fig.1.7) :

– Greffons veineux : Le greffon veineux le plus utilisé est la veine saphène interne prélevée
sur la face interne de la jambe. En cas d’utilisation de ce greffon, deux connexions doivent
être effectuées. La première au niveau de l’aorte pour recueillir le sang riche en oxygène

1Prolifération anormale des cellules d’un organe
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et la deuxième en aval du site d’obstruction de l’artère coronaire.

– Greffons artériels : Plusieurs artères peuvent être utilisées pour réaliser un pontage coro-
narien. Nous pouvons citer à titre d’exemple les artères radiales (se situant dans le bras),
épigastrique (au niveau de la hanche) et gastro-épiploïque droite (se trouvant dans la
grande courbure de l’estomac). Mais les artères mammaires internes sont, de loin, les plus
utilisées. Ces dernières prennent source non loin de l’aorte au niveau des artères sous-
clavières. Les artères mammaires peuvent être utilisées en greffon libre comme c’est le cas
pour les greffons veineux. Mais les chirurgiens préfèrent les utiliser sous forme de greffons
pédiculés, c’est à dire en gardant leur attache proximale naturelle. Ainsi une seule connex-
ion (entre la partie distale du greffon et l’artère coronaire) est nécessaire.

Les pontages artériels sont privilégiés lors d’un pontage coronarien. En effet leur nature artérielle
leur procure une meilleure résistance à un débit sanguin important. En outre, plusieurs études
ont montré que le risque de sténose du greffon est plus élevé lors de l’utilisation de greffons
veineux. Dans [Tatoulis04], 2375 cas de pontages de l’artère interventriculaire, dont 1165 à
l’aide de l’artère mammaire gauche et 1210 moyennant la veine saphène, ont été effectués. Une
resténose est apparue chez 39, 8% des sujets dans le cas de l’utilisation du greffon veineux contre
seulement 2, 9% lors l’usage du greffon artériel.

La connexion entre le greffon et l’artère coronaire s’appelle l’anastomose. Elle est réalisée en
deux temps. Premièrement, une incision longitudinale de l’artère coronaire est réalisée. Ensuite
la partie distale du greffon est reliée à l’incision à l’aide d’une suture. Le fil de suture utilisé est
généralement en polypropylène 7− 0 dont le diamètre ne dépasse pas 70µm [Loulmet99].

Étant donnés les petits diamètres des artères coronaires (4 mm en moyenne) et des artères mam-
maires (2 mm de diamètre distal) ainsi que celui du fil de suture (70µm), il est facile d’imaginer
la délicatesse requise pour effectuer le geste de suture. D’ailleurs, plusieurs groupes de recherche
essayent de réaliser des anastomoses sans suture. Parmi les techniques explorées, nous pouvons
citer le système Magnetic Vascular Port de la société Ventrica. Ce système est composé de deux
structures magnétiques, chacune composée de trois aimants : un aimant intravasculaire qui est
positionné à l’intérieur du vaisseau sanguin et deux aimants extravasculaires qui restent sur la
paroi du vaisseau. Un système de guidage permet de fixer une structure magnétique au niveau
l’incision au niveau de l’artère coronaire puis une deuxième structure sur la partie distale du
greffon. L’anastomose peut ainsi être réalisée en rapprochant tout simplement les deux plaques
magnétiques [Klima04].

1.2.3 Angioplastie ou pontage coronarien ?

En 2005, aux États unis d’Amérique, 645000 angioplasties ont été réalisées contre seulement
261000 pontages coronaires [Bravata07]. L’angioplastie doit son succès à son caractère percu-
tané et donc moins invasif que le pontage qui est un acte chirurgical. Néanmoins, cette technique
percutanée ne peut se pratiquer que lorsque la partie sténosée de l’artère est courte et non calci-
fiée. De plus, plusieurs études montrent que le risque de resténose est plus important dans le cas
d’une angioplastie. Dans [Diegler02], une comparaison entre l’angioplastie avec pose de stent
d’une part et le pontage coronaire d’autre part est réalisée. Lors de cette étude, 110 patients ont
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FIG. 1.7 – Les deux types de greffons utilisés pour le pontage [Sallé04]

subi une angioplastie et 110 autres un pontage. Une resténose a eu lieu dans 29% et 8% des cas,
respectivement pour le premier et le second groupe de patients. Aucune étude à grande échelle
n’a été menée pour comparer le pontage et l’angioplastie avec pose de stents à élution.
Le pontage coronarien reste donc pour le moment la technique la plus efficace de revascular-
isation du cœur. Les deux techniques sont parfois combinées, dans le cas de plusieurs artères
malades, avec utilisation de l’angioplastie pour les artères qui ne présentent pas une sténose à
un stade avancé [Katz06, Davidavicius05].

1.3 Techniques de pontage coronarien

1.3.1 Pontage coronarien sur un cœur à l’arrêt

Le cœur est un organe en perpétuel mouvement qui réalise des déplacements significatifs par
rapport à sa taille et celle des coronaires, avec des accélérations conséquentes. Ainsi dans l’étude
réalisée par Lemma et al., le débattement de l’artère intraventriculaire d’un sujet porcin est de
12, 5 mm [Lemma05]. Cuvillon et al. ont mesuré une accélération du cœur pouvant atteindre
10 ms−2 lors d’expériences réalisées également sur un sujet porcin [Cuvillon05].
Le mouvement du cœur est incontestablement incompatible avec la précision requise pour ef-
fectuer un pontage. C’est pour cette raison que le pontage coronarien s’est tout d’abord effectué
sur des cœurs à l’arrêt. Cela permet aux chirurgiens de travailler sur un organe stable, et réaliser
ainsi des gestes d’une grande précision.
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1.3.1.1 Pontage à ciel ouvert

Le pontage coronarien à ciel ouvert est la technique qui offre le plus de confort aux chirurgiens.
En effet, ils ont alors un accès direct au cœur et peuvent ainsi profiter d’un large champ de vision
et de leur complète dextérité pour effectuer les gestes chirurgicaux.
Lors d’un pontage coronarien à ciel ouvert, le patient est d’abord mis sous anesthésie générale
et ventilation artificielle à l’aide d’une intubation oro-trachéale. Une sternotomie (grande ou-
verture au niveau du sternum) est ensuite effectuée à l’aide d’une scie. Le thorax est maintenu
ouvert grâce à un écarteur (Fig. 1.8).

Sternum

Écarteur sternal

FIG. 1.8 – Illustration d’une sternotomie [Chavanon05]

L’artère mammaire est ensuite prélevée tout au long de l’articulation costo-sternale depuis le
xiphoïde jusqu’à son attache au niveau de l’artère sous-clavière (Fig. 1.9).

Artère mammaire
gauche

FIG. 1.9 – Prèlevement d’une artère mammaire [Chavanon05]

Une fois l’artère mammaire prélevée, la circulation extracorporelle (CEC) est mise en place
(Fig. 1.10). Cette procédure vise à remplacer le cœur et les poumons par une machine artifi-
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cielle qui assure l’oxygénation du sang et sa circulation dans l’organisme, permettant ainsi au
chirurgien de réaliser le pontage sur un cœur à l’arrêt. La mise en place de la CEC consiste à
mettre en place un cathéter veineux au niveau des veines caves ou dans l’oreillette droite pour
recueillir le sang pauvre en oxygène et l’acheminer vers la machine "cœur-poumon" artificielle.
Un cathéter aortique est placé au niveau de l’aorte pour propulser dans le corps le sang oxygéné
en provenance de la machine.
La machine "cœur-poumon" est constituée essentiellement de trois parties :

– un oxygénateur : Cette partie assure l’oxygénation du sang recueilli au niveau des veines
caves ;

– une pompe artérielle : Cette partie est le suppléant du ventricule gauche, elle assure la
propulsion du sang riche en oxygène dans tout le corps ;

– un échangeur thermique : Ce dispositif permet de contrôler la température du sang propulsé
dans l’organisme et par conséquence, de contrôler la température centrale du corps du pa-
tient. En général, la température du patient est abaissée au cours de l’intervention chirur-
gicale.

Pompe rotative

Clampage de l’aorte 

Catheter veineux

Aorte

Myocarde sous cardioplégie Solution froide

Oxygénateur

Solution cardioplégique

FIG. 1.10 – Principe de la Circulation Extracorporelle (CEC) [Cuvillon06]

Une fois la CEC démarrée, la ventilation est arrêtée. L’aorte est également clampée pour
éviter toute irrigation du cœur. Une solution cardioplégique (liquide riche en potassium) est
ensuite injectée dans le myocarde pour arrêter complètement le cœur. Le cœur n’a alors plus
besoin que de 5% de ces besoins habituels en oxygène. Du sang oxygéné riche en potassium est
injecté dans le cœur d’une manière périodique pendant l’opération pour protéger le myocarde
et éviter la reprise naturelle du battement.
Ensuite, le chirurgien peut réaliser l’anastomose sur un cœur immobile. Lorsqu’elle est finie, le
cœur du patient est "redémarré". La CEC est retirée et le sternum est cousu. Des drains sont mis
en place pour évacuer les pus et autres liquides pouvant provoquer une infection.
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1.3.1.2 Pontage mini-invasif

Pour réduire le traumatisme dû à l’ouverture du sternum et son maintien en position écartée
pendant une longue période, les chirurgiens ont essayé d’effectuer les pontages en passant par
de plus petites ouvertures comme, par exemple, par des thoracotomies (Fig.1.11).

FIG. 1.11 – Exemple d’une thoracotomie : une thoracotomie antéro-latérale [Chavanon05]

Afin de limiter la taille des cicatrices, et également de réduire la durée de cicatrisation et d’hos-
pitalisation, la chirurgie cardiaque tend à évoluer vers une approche totalement endoscopique.
Dans ce cas les instruments (Fig.1.12) sont introduits par des trocarts (Fig.1.13) dont le di-
amètre est de l’ordre de 10 mm.
Cette technique est très difficile car le chrirugien n’a plus une vision directe du site du pontage
et le champ de vision est réduit. Le chirurgien perd également partiellement le retour d’effort
du fait de l’interaction avec le trocart. De plus, le nombre de gestes possible est réduit car il ne
peut plus utiliser que les quatre degrés de liberté permis par le trocart.

FIG. 1.12 – Instruments de chirurgie endoscopique [Krupa03]

Pour les raisons qui viennent d’être évoquées, le pontage coronarien totalement endoscopique
n’a jamais rencontré un vif succès avant l’apparition et la commercialisation du système robo-
tique Da Vinci, de la société Intuitive Surgical, permettant d’assister les gestes chirurgicaux. Le
DaVinci est un système de télémanipulation composé donc d’une console maître et d’un robot
esclave (Fig.1.14) :
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FIG. 1.13 – Trocarts utilisés pour accéder au site d’une opération chirurgicale d’une façon endo-

scopique [Krupa03]

– la console permet au chirurgien d’être assis confortablement à proximité du champ opéra-
toire. Cette console est munie d’un système d’immersion visuelle et de poignées permettant
au praticien de commander les outils portés par le robot esclave. Le système d’immersion
visuelle permet au praticien d’avoir une vue 3D du site de chirurgie, grâce à un endoscope
stéréoscopique ;

– le robot esclave est constitué de trois bras robotiques attachés à une même base mobile.
Un bras est utilisé pour porter et positionner l’endoscope stéréoscopique. Les deux autres
servent à manipuler les instruments de chirurgie. Ces derniers sont munis de degrés de
liberté intracavitaires augmentant ainsi les possibilités de mouvement pour le chirurgien.

La version actuelle de ce système, appelée "Da Vinci S", intègre un quatrième bras et gère
mieux les possibles collisions entre les bras esclaves.

FIG. 1.14 – Le système de télémanipulation Da Vinci
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La circulation extracorporelle peut être mise en place d’une façon endoscopique grâce au
système HeartPort [Schwartz96]. Le principe est le même que celui de la CEC invasive mais
un système de cathéters et canules est utilisé pour recuellir le sang, l’oxygéner, et le propulser
dans le corps. Ces instruments endoscopiques sont introduits au niveau de l’artère et de la veine
fémorale. Le clampage de l’aorte est également réalisé à l’aide d’un ballonnet gonflable qui est
acheminé jusqu’à l’aorte par voie vasculaire.

Le déroulement d’un pontage coronarien totalement endoscopique peut être décomposé de
la façon suivante [Loulmet99, Kypson03] :

– mise sous anésthésie générale avec une respiration artificielle du poumon droit exclusive-
ment ;

– élévation du thorax du patient de 30 degrés, ce dernier étant initialement en position
couchée sur la table d’opération (Fig.1.15) ;

– marquage des côtes et du sternum pour faciliter le repérage externe ;
– pose d’un trocart dans un port positionné dans le 5ème espace intercostal, sous la ligne

médio-axillaire. Ce port est prévu pour introduite l’endoscope stéréoscopique (avec un
angle d’ouverture de 30 degrés) ;

– insufflation de CO2 à travers ce port pour augmenter l’espace du travail, avant d’y intro-
duire l’endoscope ;

– création de deux ports additionnels au niveau des 3ème et 7ème espaces intercostaux, pour
introduire deux instruments portés par les bras du DaVinci. Les ports forment générale-
ment un triangle. Les positions intercostales peuvent varier pour s’adapter à la morpholo-
gie du patient ;

– prélèvement et préparation de l’artère mammaire pour le pontage ;
– mise en place de la CEC percutanée à l’aide du système HeartPort ;
– ouverture du péricarde en vue de la réalisation de l’anastomose ;

FIG. 1.15 – Position du patient lors d’un pontage coronarien endoscopique [Nataf96]
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1.3.2 Pontage coronarien à cœur battant

Le pontage coronarien à cœur battant consiste à opérer un cœur qui continue de battre, ce
qui évite le recours à la CEC. Même s’il est encore trop tôt pour tirer une conclusion claire et
définitive sur l’intérêt de la chirurgie cardiaque à cœur battant comparée à la chirurgie con-
ventionnelle avec l’utilisation de la CEC, certaines études laissent présager un bel avenir à cette
nouvelle technique. Boyd et al. [Boyd99] ont effectué 60 opérations de pontage conventionnelles
et 30 sur cœur battant. Le taux de fibrillation auriculaire est de 10% contre 28% en faveur de la
chirurgie à cœur battant. Un séjour supplémentaire en unité de soins intensif d’une durée de 12
heures est nécessaire pour les patients ayant subi une opération conventionnelle. Par ailleurs,
10% des patients du premier groupe ont eu une complication respiratoire alors que cet effet
était absent pour le second groupe. En faisant une étude impliquant 281 patients, Van Dijk et al.
[Van Dijk02] ont constaté que les dégradations cognitives mesurées trois mois après l’opération
de pontage atteignent 29% pour la chirurgie conventionnelle contre 21% pour les opérations à
cœur battant. Il faut souligner également qu’un grand soin doit être apporté au myocarde du-
rant une intervention avec arrêt du cœur pour éviter une ischémie, alors qu’en chirurgie à cœur
battant le risque d’ischémie est minime.

1.3.2.1 Pontage à ciel ouvert

Comme nous l’avons mentionné précédemment, il est extrêmement difficile d’effectuer un
pontage sur un cœur qui bat, à cause de la complexité du mouvement du cœur et des pe-
tites dimensions des vaisseaux mis en jeu. Afin de pouvoir, pratiquer ce geste, les chirurgiens
utilisent des stabilisateurs mécaniques passifs qui permettent de réduire le mouvement du site
de l’anastomose (Fig.1.16). Deux types de stabilisateurs (Fig.1.17) peuvent être rencontrés : des
stabilisateurs à aspiration ou à pression mécanique.

FIG. 1.16 – Schéma d’une stabilisation du site d’anastomose [Borst03]

La procédure de pontage est la même que sur le cœur arrêté, mis à part le remplacement de
la phase de mise sous CEC par la fixation du stabilisateur cardiaque. En outre, l’artère pontée
doit être clampée de part et d’autre du site d’anastomose afin d’éviter l’éjection de sang pendant
l’incision de l’artère et jusqu’à la fin de la suture.
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FIG. 1.17 – Les deux types de stabilisateurs cardiaques. A gauche, stabilisateur à pression mé-

canique (CTS Guidant) et à droite stabilisateur à aspiration (Medtronic Octopus).

Le nombre d’opérations cardiaques réalisées à cœur battant ne cesse d’augmenter, avec en
l’an 2000 déjà 50000 opérations réalisées. Malgré ce développement, l’efficacité des stabilisa-
teurs mécaniques est régulièrement mise en cause. Dans [Borst96], le déplacement d’un point
de référence sur le myocarde de 16 sujets porcins a été monitoré dans le plan. Le déplace-
ment résiduel après l’application d’un stabilisateur Octopus est en moyenne de 1, 5 mm dans les
deux directions de mesure. Koransky et al. ont évalué un stabilisateur cardiaque de la société
CTS Guidant en mesurant par sono-micrométrie les déplacements résiduels sur 7 sujets porcins
[Koransky03]. L’excursion du site stabilisé est de 7, 9 mm dans la direction postérieur-antérieur.
Dans [Cattin04], une évaluation du stabilisateur Octopus a été réalisé sur trois cochons. Une
caméra positionnée de telle sorte que le plan image soit parallèle au plan frontal est utilisée
pour mesurer les déplacements dans le plan. Un capteur laser à triangulation est utilisé pour
effectuer les mesures dans la direction postérieur-antérieur. Les mesures réalisées montrent un
déplacement antérieur-postérieur allant de 0, 5 mm à 2, 6 mm et une excursion dans le plan
frontal variant de 0, 22 mm à 0, 81 mm. Lemma et al. ont comparé les performances de trois sta-
bilisateurs cardiaques, en évaluant le déplacement résiduels sur 10 sujets porcins. La norme de
l’excursion observée est de 1, 5 mm, 2, 1 mm et 1, 5 mm en utilisant respectivement des stabilisa-
teurs des sociétés CTS Guidant, Genzyme et Medtronic.

1.3.2.2 Pontage mini-invasif

Le pontage cardiaque à cœur battant par voie totalement endoscopique se fait en remplaçant
le recours à la CEC percutanée par l’utilisation d’un stabilisateur endoscopique. L’accès au cœur
se fait de manière similaire au cas d’un cœur arrêté et l’opération est réalisée également en util-
isant le système Da Vinci.
Plusieurs équipes ont déjà réalisé des pontages coronaires totalement endoscopiques avec succès
[Kappert01b, Kappert01a, Dogan02]. Mais souvent ces mêmes auteurs, et d’autres encore, men-
tionnent l’insuffisance de la stabilisation du site de l’anastomose [Dogan04, Falk03, Loisance05].
Cependant, contrairement aux stabilisateurs utilisés en chirurgie invasive, aucune donnée quan-
titative n’est disponible dans la littérature à notre connaissance.
Afin de quantifier le mouvement résiduel lors de l’utilisation d’un stabilisateur endoscopique,
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nous avons évalué l’Octopus TE de la société Medtronic lors d’une expérience sur un sujet porcin
pesant 45 kg [Bachta08c]. Le sujet porcin a reçu une anesthésie générale et une sternotomie a
été effectuée pour accéder plus facilement au cœur. Après ouverture du péricarde, nous avons
essayé de positionner l’octopus TE dans une position semblable à celle adoptée lors d’une inter-
vention endoscopique. En effet, le stabilisateur était quasiment parallèle à la table d’opération
et passait sous le xiphoïde (Fig.1.18). Les mesures de déplacement sont effectuées en installant
des DELs sur les doigts du stabilisateur, et en utilisant une estimation de pose par vision. Les ré-
sultats obtenus sont indiqués dans le tableau 1.1. Les axes x et y sont dans le plan frontal alors
que l’axe z correspond à la direction postérieur-antérieur. Nous pouvons remarquer que le dé-
placement résiduel atteint 4, 2 mm crête à crête suivant l’axe z. Ce qui confirme les observations
qualitatives citées précedemment.

Équerre de fixation

Bras articulé

Octopus TE

Doigts de succion
équipés de DELs

FIG. 1.18 – Evaluation d’un stabilisateur cardiaque totalement endoscopique, l’Octopus TE

Direction du déplacement Axe x (mm) Axe y (mm) Axe z (mm)

Valeur crête à crête 2, 2 1, 6 4, 2

TAB. 1.1 – Valeurs crête à crête du déplacement résiduel de l’Octopus TE

1.4 Compensation robotisée des mouvements physiologiques

Nous avons pour l’instant pu constater l’importance des pathologies résultantes de l’obstruc-
tion des artères coronaires, et mis en évidence l’efficacité du pontage coronarien. L’idéal, a
priori le pontage à cœur battant par voie totalement endoscopique, exige encore aujourd’hui
une grande habileté de la part du chirurgien, du fait notamment des faibles performances des
stabilisateurs utilisés.
S’affranchir du mouvement de la surface du cœur relève dans la communauté roboticienne d’un
problème largement abordé, celui de la compensation des mouvements physiologiques[Riviere06].
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Nous prenons donc le temps ici de présenter les différentes approches proposées dans la littéra-
ture afin de pouvoir ensuite situer nos contributions.
Les mouvements physiologiques, peuvent être classés en deux catégories, à savoir d’une part les
mouvements des organes dûs aux deux sources que sont la respiration et le battement cardiaque,
et d’autre part les mouvements incontrôlés du chirurgien que sont les tremblements.

1.4.1 Compensation du tremblement

Il est vrai que les chirurgiens sont particulièrement habiles et possèdent une excellente dex-
térité, acquise après de longues années de pratique. Cependant, leurs mouvements manuels sont
sujets aux tremblements, à l’instar de tous les humains. Ces tremblements, dont l’erreur quadra-
tique moyenne peut atteindre 100µm [Peral-Gutierrez04], deviennent gênants lors d’opérations
de microchirurgie comme les interventions sur la rétine de l’œil. C’est dans ce contexte que Riv-
iere et al. ont proposé un système robotisé pour compenser les tremblements [Riviere03]. Afin
de permettre au chirurgien de garder toute sa dextérité et sa capacité de perception, les auteurs
ont conçu un instrument de microchirurgie qui peut être tenu en main et manipulé directement
par le chirurgien. La partie robotisée qui sert à compenser les tremblements, est intégrée à cet
outil. Cette partie est composée de deux modules. Le premier, de perception, est constitué d’un
accéléromètre tri-axial et de trois gyroscopes. Il est attaché à la partie proximale de l’outil et
utilisé pour obtenir les déplacements au bout de l’instrument. Le deuxième module, qui sert à
l’actionnement, est un robot parallèle à trois degrés de liberté (ddl). Chacun des axes de ce robot
est piloté à l’aide d’actionneurs piézoélectriques. Le mouvement dû au tremblement est extrait
de la mesure à l’aide d’une estimation des coefficients de Fourier des différentes harmoniques du
mouvement perçu. Cette estimation alimente un correcteur qui génère la commande des action-
neurs. Une évolution du système utilisant un mécanisme compliant a également été proposée
[Choi05].

1.4.2 Compensation des mouvements dûs à la respiration

La respiration est responsable d’importants déplacements des organes non seulement dans
la cage thoracique mais aussi dans l’abdomen. À titre d’exemple, le déplacement du foie peut
atteindre 9 mm dans la direction gauche-droite, 8 mm dans la direction antérieur-postérieur et
jusqu’à 26 mm dans la direction crânio-caudale [Clifford02]. Des déformations non-rigides des
organes ont également lieu pendant la respiration.

Afin de travailler sur des organes immobiles, une première solution peut consister à faire du
"gating" respiratoire. Cette technique consiste à effectuer le geste chirurgical seulement pendant
un instant bien précis du cycle respiratoire, généralement en fin d’expiration car c’est le mo-
ment de repos le plus long pendant le cycle. Malheureusement, cette solution a un inconvénient
majeur, à savoir le prolongement de la durée de l’intervention. De plus, lors d’une respiration
naturelle l’amplitude du déplacement des organes peut varier au cours des cycles.

Des solutions robotisées de compensation du mouvement respiratoire ont par conséquent vu le
jour. Dans le contexte de la radiothérapie, où le déplacement de l’organe cible peut engendrer
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une irradiation involontaire des tissus voisins, Schweikard et al. proposent une méthode de suivi
robotisé d’une tumeur. Dans ce travail [Schweikard00], la source d’irradiation est portée par
un robot (le système Cyberknife) qui suit le déplacement de l’organe cible en temps réel. Ce
suivi est réalisé grâce à une mesure du déplacement externe de la cage thoracique, obtenue
à l’aide d’un système de localisation infra-rouge. Le mouvement de la cage thoracique permet
de déduire celui de l’organe cible grâce à une phase de calibration préalable. Cette dernière
consiste à trouver une corrélation entre la position de la cage thoracique et celle de l’organe,
obtenue par les images provenant d’un système radiographique stéréoscopique. Cette phase de
calibration est nécessaire car les images provenant des émissions des deux sources à rayons X
ne peuvent pas être utilisées pour guider le robot : la période d’échantillonnage d’une dizaine
secondes de l’imageur ne respecte pas les contraintes temps réel d’asservissement d’un robot
médical. L’estimation de la position de l’organe est finalement utilisée comme consigne de la
boucle de commande du robot
Dans le contexte de l’insertion percutanée d’aiguilles pour le traitement des maladies rénales,
une compensation robotisée de la respiration est aussi effectuée [Riviere01]. Les auteurs utilisent
le système PAKY-RCM-Grey Arm2 [Stoianovici98] de positionnement et d’insertion d’aiguille
(Fig.1.19). Ce système est composé d’un mécanisme d’insertion d’aiguille, cette dernière pou-
vant être orientée grâce à 2 ddl en rotation dont les axes s’intersectent au point d’incision. Un
bras passif à 7 ddl porte le mécanisme, ce qui permet de le fixer à la table d’opération et de le
positionner grossièrement. La compensation de la respiration nécessite 5 degrés de liberté : 3
pour compenser le mouvement du point d’incision et 2 pour corriger la direction de l’aiguille
définie par le point d’incision et la cible. Pour apporter les 3 degrés de liberté manquants, les
auteurs ont installé le le système PAKY-RCM-Grey Arm sur une table cartésienne XYZ.
Contrairement au mouvement de la cible, celui du point d’incision peut être mesuré par vision en
temps réel. Une phase de calibrage préalable consiste donc à définir une relation entre le mou-
vement du point d’incision et celui de la cible. Le mouvement de ce dernier peut être obtenu
par fluoroscopie lors de la phase de recalage. Ainsi, il est possible à chaque instant de déduire
la position de la cible en mesurant seulement la position du point d’incision. Les mouvements
dûs à la respiration sont prédits à l’aide d’un algorithme basé sur une décomposition en série de
Fourier. Cette prédiction est utilisée pour augmenter la bande passante de l’asservissement.

Lorsqu’une opération nécessite une anesthésie générale, le patient est mis sous respirateur arti-
ficiel. Dans ce cas, le mouvement des organes dû à la respiration est parfaitement périodique.
C’est pourquoi des lois de commande spécifiques ont été proposées pour compenser le mou-
vement. Dans [Ginhoux05], un robot Aesop est utilisé pour compenser le mouvement du foie,
provoqué par la respiration artificielle et mesuré par vision. Les auteurs présentent une version
modifiée du GPC (Generalized Predictive Controller) [Clarke87]. Le nouveau correcteur, appelé
R-GPC, intègre un modèle de bruit périodique (ce qui permet de rejeter le mouvement induit
par la respiration) et fournit un découplage entre les propriétés de rejet de perturbations et de
suivi de référence. Le modèle de bruit périodique correspond à ce qui est utilisé dans la com-
mande répétitive [Tomizuka89]. Dans [Ott08], les auteurs proposent également de compenser
le mouvement périodique du foie, mesuré grâce à un retour visuel, à l’aide d’un gastroscope
utilisé dans le cadre de la chirurgie transluminale. Les performances d’un correcteur répétitif
et du R-GPC sont comparées. Dans [Cagneau07], l’intérêt est porté sur la compensation des
efforts périodiques qui s’appliquent sur l’effecteur d’un robot comanipulé, le MC2E (Manipu-
lateur Compact pour la Chirurgie Endoscopique)[Zemiti07]. Ce dernier permet une restitution

2PAKY : Percutaneous Acces to the Kidney, RCM : Remote Center of Motion
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fidèle de l’effort d’interaction entre l’instrument et l’organe, à l’aide d’un capteur d’efforts placé
à l’extérieur du corps du patient. Un correcteur de type ILC (Iterative Learning Controller) est
incorporé dans la boucle de commande.

FIG. 1.19 – Le système PAKY-RCM Grey Arm [Stoianovici98]

1.4.3 Compensation du mouvement cardiaque

Le mouvement du cœur est un mouvement complexe car il est engendré non seulement par
le battement cardiaque mais aussi la respiration. Le battement cardiaque induit un mouvement
quasi-périodique contenant des harmoniques à des fréquences pouvant atteindre 20 Hz.

La prise en compte du mouvement du cœur a tout d’abord été abordée dans le contexte
de l’imagerie médicale. En effet, ces mouvements sont source d’artefacts dans les images ac-
quises, rendant le diagnostic assez difficile. La première idée a été d’acquérir des images du
cœur dans un état quasi-statique, c’est à dire pendant la phase de diastole [Lanzer84]. Cette
méthode, appelée "gating" cardiaque, permet de diminuer l’effet du mouvement dû au batte-
ment cardiaque. Elle utilise le signal ECG pour synchroniser l’acquisition avec la survenue de la
diastole. La composante du mouvement engendrée par la respiration peut être annulée dans le
même temps grâce à une apnée volontaire du patient [Holland98]. La technique s’avère cepen-
dant peu efficace. Des techniques de double "gating", qui visent à synchroniser l’acquisition non
seulement avec la phase cardiaque mais aussi avec la phase respiratoire, ont donc été proposées.
Malheureusement, cela rend le temps nécessaire à l’acquisition trop important [Fredrickson95].
La tendance actuelle est en conséquence la modélisation du déplacement du cœur en fonction
de l’ECG et d’autres mesures permettant de se situer sur le cycle respiratoire. Manke et al. pro-
posent ainsi un modèle linéaire de la composante respiratoire du cœur en fonction de la position
du diaphragme [Manke03]. Ce modèle permet de corriger la position du plan d’acquisition dans
le contexte de l’imagerie IRM.
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En ce qui concerne le pontage coronarien, le mouvement résiduel du cœur, lors de l’usage
d’un stabilisateur mécanique, est une source de perturbations majeure. Rappelons que le di-
amètre d’une artère coronaire est en moyenne de 4 mm et que le diamètre du fil de suture est
de 70µm, alors que le mouvement résiduel peut atteindre 4, 2 mm dans la direction postérieur-
antérieur. Ainsi, l’amplitude du mouvement résiduel du cœur semble incompatible avec la taille
des organes mis en jeu et la précision requise du pontage. Un autre problème, et non des moin-
dres, provient du contenu spectral du mouvement du cœur, qui est incompatible avec la capacité
de suivi de la main humaine. En effet la fréquence moyenne du battement cardiaque est légère-
ment supérieure à 1 Hz et des harmoniques à plus hautes fréquences sont également contenues
dans le signal, alors qu’une étude réalisée dans [Falk02] montre qu’un humain ne peut pas suivre
un objet qui se déplace à une fréquence supérieure à 1 Hz. Jacobs et al. démontrent enfin que
cette limitation n’est pas atténuée dans le cas de l’utilisation d’un système de télémanipulation
[Jacobs03].
Afin de résoudre le problème posé par les déplacements résiduels du cœur, plusieurs contribu-
tions ont visé à robotiser la compensation du mouvement du cœur et à se soustraire éventuelle-
ment à l’utilisation d’un stabilisateur mécanique. Trois voies principales ont été développées.
La première, proposée dans [Patronik05] consiste à ne pas contraindre le débattement du cœur
et utiliser un robot mobile endoscopique, le "HeartLander", qui adhère au cœur et qui se déplace
sur sa surface. Le robot mobile est composé de deux pattes (16, 5 mm de hauteur et 13, 2 mm
de diamètre) attachées par un ressort. Chacune des pattes peut adhérer à la surface du cœur
par aspiration contrôlée par ordinateur. La patte avant est commandée grâce à trois câbles en
nitinol qui sont reliés à un système de poulies et moteurs qui reste à l’extérieur du corps. Un
endoscope d’un diamètre de 3, 8 mm permet de restituer un retour visuel au chirurgien qui com-
mande le déplacement du robot mobile grâce à un joystick. Ce robot peut délivrer des agents
actifs à n’importe quel endroit du cœur. Il n’est pas prévu en l’état actuel pour faire un pontage
coronarien, mais pourrait avec le développement de systèmes micro-robotiques permettre des
gestes de suture.
La deuxième voie a été proposée dans [Trejos99, Salcudean02]. L’idée est d’attacher les mains
du chirurgien à une platforme robotique, fixée sur la table d’opération. Cette platforme est
équipée d’un système de vision. Le système robotique est piloté, grâce à l’information visuelle,
afin de suivre en temps réel le mouvement du cœur. Une fois la compensation mise en place,
les instruments tenus par le praticien gardent alors une position fixe par rapport à la surface
du cœur. De plus, l’image issue du système de vision est fournie au chirurgien lui donnant ainsi
l’impression de travailler sur un cœur qui ne bouge pas. Cette solution, bien qu’astucieuse, ne
peut pas être étendue facilement à un schéma de chirurgie totalement endoscopique.
La troisième voie, la plus largement acceptée aujourd’hui, est celle introduite par Nakamura et
al. Cette solution consiste à mettre en place un système de télémanipulation où l’esclave, en
plus de reproduire les mouvements du maître, doit compenser le mouvement du cœur. En effet,
dans [Nakamura01b] un système esclave compact comprenant quatre degrés de liberté est po-
sitionné sur l’écarteur sternal. Une caméra rapide déportée est utilisée pour mesurer la position
d’un point de référence sur le cœur. La position de ce point est ensuite utilisée pour calculer la
référence de la commande de l’effecteur du robot esclave, afin que celui-ci garde une attitude
constante par rapport au cœur. La même information visuelle est utilisée pour traiter l’image
d’une caméra couleur classique afin d’obtenir une image virtuellement stable du cœur. Cette
image "stabilisée" est fournie au chirurgien qui manipule le système maître, un Phantom de la
société SensAble Technologies. Les mouvements du chirurgien sont superposés aux consignes
servant à la synchronisation. Le schéma de cette solution de télémanipulation, qui a été adoptée
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Chirurgien qui
manipule une console

Robot qui suit
le coeur

Camera

Image virtuellement stabilise du coeur

Consignes du chirurgien

FIG. 1.20 – Schéma d’une téléopération pour réaliser un pontage à coeur battant

par la suite dans [Ortmaier02, Ginhoux05, Bebek07] est illustré par la figure 1.20.

Transposer dans un contexte de pontage coronarien totalement endoscopique un schéma
de télémanipulation comme celui proposé dans [Nakamura01b], implique la maîtrise de deux
problématiques. La première concerne la conception du système esclave et la deuxième l’élabo-
ration de lois de commandes efficaces pour un suivi précis du déplacement du cœur.

Les contributions en commande sont dûes essentiellement aux travaux de Ginhoux et al. et
Bebek et al.. Les deux travaux exploitent le potentiel de la commande prédictive afin d’élargir
la bande passante du suivi du déplacement cardiaque. Dans [Ginhoux05], les auteurs utilisent
un contrôleur "GPC" pour réaliser l’asservissement visuel de trois articulations d’un robot, de
type SCARA, muni d’un poignet, afin de suivre le mouvement de la surface du cœur. La mesure
visuelle est calculée à partir de l’image d’une caméra Dalsa CAD6 cadencée à 500 Hz. Quatre
DELs attachées à la surface du cœur et un spot laser dont la source est solidaire de l’effecteur
du robot, sont suivies dans l’image. À chaque instant d’échantillonnage, une mesure de la dis-
tance relative entre l’organe terminal du robot et la surface du cœur peut donc être calculée,
tout comme une mesure du mouvement cardiaque. Cette dernière est utilisée pour alimenter
un prédicteur de mouvement cardiaque fournissant les références futures nécessaires au calcul
de la commande. En ce qui concerne la prédiction, les auteurs modélisent le mouvement car-
diaque comme étant une somme de deux signaux périodiques. Les coefficients de Fourier des
harmoniques dues au battement cardiaque sont estimés, dans un premier temps. Ce qui permet
d’obtenir la composante respiratoire par simple soustraction. La prédiction est faite en exploitant
à la périodicité des deux composantes.
Dans [Bebek07], un MPC (Model Predictive Controller), est utilisé pour piloter un Phantom de
la société SensAble Technologies. La consigne est un signal correspondant à un mouvement car-
diaque mesuré in vivo par sono-micrométrie à 257 Hz. Dans le schéma de commande proposé,
la composante respiratoire est compensée grâce à un correcteur à rétroaction classique. Ainsi, le
correcteur prédictif est utilisé pour suivre seulement la composante cardiaque. La périodicité de
cette dernière est la base de l’algorithme de prédiction présenté. En effet, le mouvement prédit
pour un instant futur est considéré égal au mouvement correspondant à cet instant dans le cy-
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cle cardiaque précédent. Toutefois, un terme de correction polynômial est utilisé pour atténuer
l’effet d’une légère variation entre deux périodes cardiaques consécutives. Cette variation est ex-
pliquée par la modulation de la composante cardiaque par la respiration [Cuvillon05]. En outre,
la durée du cycle cardiaque est mise à jour grâce à l’utilisation du signal ECG.
Puisque l’amélioration de la prédiction ne peut qu’augmenter l’efficacité d’une stratégie de com-
mande prédictive, plusieurs algorithmes de prédiction ont été proposés. La première contribu-
tion, à notre connaissance, est celle de Thakral et al. dont l’algorithme de prédiction présenté
dans [Ginhoux05] est inspiré. En effet, la méthode présentée dans [Thakral01] repose sur la
périodicité des composantes dûes à la respiration et au battement cardiaque qui sont modélisées
par des séries de Fourier tronquées. Dans un premier temps les coefficients de Fourier de la com-
posante respiratoire sont estimés. L’erreur résultante est utilisée comme entrée d’un algorithme
qui estime à la fois la fréquence et la décomposition de Fourier du battement cardiaque. Une
fois les coefficients de Fourier estimés, la prédiction se fait en calculant la phase des deux com-
posantes à l’instant futur auquel on souhaite prédire le mouvement. Dans [Ortmaier05], une
méthode de prédiction ne nécessitant pas la modélisation du mouvement cardiaque est présen-
tée. Les auteurs présentent un algorithme qui se base sur une recherche de similarités dans une
séquence de mouvement enregistrée. Cet algorithme prend en compte également des signaux
biologiques. Cuvillon et al. mettent en avant la modulation de la composante du battement
cardiaque par la respiration et proposent un modèle LPV (Linear Parameter Varying) du mouve-
ment cardiaque ainsi qu’un algorithme de prédiction. Plus récemment, Franke et al. proposent
un modèle autorgressif de la composante dû au battement cardiaque [Franke07, Franke08].
Nous noterons que la même problématique de compensation du mouvement cardiaque est
présente dans les travaux sur la robotisation de la réparation de la valve mitrale [Sauvée06,
Yuen08].
Une autre problématique de commande est celle d’intégrer dans la référence du système es-
clave non seulement le mouvement nécessaire à la compensation du mouvement cardiaque mais
également les consignes du système maître. Comme le geste d’anastomose se fait au contact, une
estimation de la raideur de l’environnement en mouvement est nécessaire pour la synthèse des
lois de commande. Ces deux voies ont été explorées dans [Zarrad07].

Les chercheurs qui se sont intéressés à l’élaboration de lois de commande efficaces pour
la compensation du mouvement cardiaque n’utilisent pas de systèmes robotiques dédiés à la
chirurgie cardiaque3. En effet pour qu’un robot esclave soit éligible à une utilisation dans le
schéma de télémanipulation tel que présenté par Nakamura et al., il faut qu’il possède une
bonne dynamique permettant de suivre le mouvement du cœur et une cinématique dédiée au
geste de la suture. Pour la cinématique deux solutions se présentent : soit se contenter des qua-
tre degrés de liberté endoscopiques ou avoir recours à des mobilités intracavitaires. Même si le
geste de suture peut être réalisé d’une façon automatique [Nageotte05] en n’utilisant que les
ddl endoscopiques, les chirurgiens apprécient particulièrement les mobilités intracavitaires lors
de l’utilisation d’un système de télémanipulation. Ces ddl leur procurent une meilleure dextérité
et un éventail plus large de gestes possibles. Le système esclave devrait donc préférentiellement
posséder des mobilités à l’intérieur de la cavité thoracique. La motorisation des ddl intracav-
itaires peut être obtenue grâce à un actionnement déporté à l’extérieur du corps du patient.
Dans ce cas, la transmission peut être effectué par des systèmes à câble comme c’est le cas pour
le robot DaVinci ou encore les mécanismes présentés dans [Nakamura01a, Dario00], à biel-

3Mis à part les travaux d’Ortmaier présentés dans [Ortmaier02]. Cependant aucune tentative d’anastomose tout

en compensant le mouvement cardiaque n’a été rapportée.
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lettes [Yamashita03] où à engrenages [Minor99]. Mais ces technologies sont contraignantes et
ne permettent pas de mettre en œuvre les cinématiques optimales pour la réalisation du geste
d’anastomose, comme le fait remarquer Sallé [Sallé04]. Ce dernier propose un robot à hautes
mobilités dédié au pontage coronarien. Dans ce système, les actionneurs – des moteurs de 3 mm
de diamètre – sont placés au plus près des articulations à l’intérieur de la cage thoracique. Ceci
a pour avantage d’augmenter le nombre d’architectures possibles ainsi que la dextérité. Néan-
moins, le couple fourni par ces moteurs reste faible car il n’atteint que 5, 6 mNm après une
réduction judicieusement choisie. Ceci semble incompatible avec les accélérations nécessaires
pour suivre le mouvement cardiaque résiduel. Á notre connaissance, aucun système robotique
avec mobilités intracavitaires, conçu d’une façon optimale pour réaliser l’acte du pontage et
présentant des hautes dynamiques n’est disponible. Cette problématique de conception reste
ouverte.

1.5 Contributions de la thèse

Comme précisé précédemment, un robot esclave se synchronisant avec la surface libre d’un
cœur battant devra développer des accélérations de l’ordre de 10 ms−2. L’énergie de la structure
représente donc intrinsèquement un risque pour le patient, d’autant plus marqué ensuite lors
du travail au contact avec le cœur. Les conséquences d’une erreur de synchronisation du robot
esclave restent délicates même dans le cas où le cœur serait déjà contraint par un dispositif
mécanique.

C’est pourquoi, dans le cadre de ce travail nous proposons une alternative au schéma tradi-
tionnel de télémanipulation présenté par Nakamura et al.. Nous suggérons de découpler com-
plètement le geste de compensation du mouvement cardiaque du geste chirurgical de la suture.
Le schéma que nous proposons est représenté en figure 1.21. Nous remplaçons les stabilisateurs
passifs actuellement utilisés par un stabilisateur actif, qui va compenser en temps réel le mouve-
ment résiduel grâce à une mesure extéroceptive. Ce stabilisateur actif est monté sur un porteur
rigide qui facilite son positionnement dans la cage thoracique. Ainsi le site d’anastomose est
parfaitement stable par rapport à la table d’opération. La suture peut alors être réalisée par un
robot dédié, commandé de façon automatique ou télémanipulé, avec des dynamiques qui sont
celles du geste du chirurgien.

Le schéma de stabilisation active proposé nécessite, pour être validé, de s’intéresser à la fois
au choix d’une structure mécatronique apte à compenser les mouvements résiduels du cœur, et
au choix d’une commande permettant une annulation en temps réel de ces mouvements. Ces
deux aspects sont l’objet des chapitres 3 et 4. Nous introduisons alors la conception de stabil-
isateurs cardiaques actifs, basés sur des mécanismes compliants, et utilisant un actionnement
piezo-électrique. Des lois de commande basées sur la méthodologie H∞, incluant différents
niveaux de connaissances a priori sur le mouvement cardiaque, sont ensuite synthétisées, com-
parées et discutées.

Pour développer le concept de stabilisateur cardiaque actif, il s’agit dans un premier temps
de caractériser l’interaction entre le cœur et un stabilisateur, en terme d’efforts développés, de
dynamique, et de comportement au contact. C’est l’objet du chapitre suivant, où l’on s’attache
par ailleurs au problème de la prédiction du comportement cardiaque dont nous avons souligné
l’apport pour la commande dans le contexte de la chirurgie cardiaque robotisée.
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FIG. 1.21 – Le schéma de stabilisation active
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CHAPITRE 2

Analyse et prédiction du comportement

cardiaque
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Le développement d’un stabilisateur cardiaque actif suppose la proposition à la fois d’une
structure mécanique et d’une commande, adaptées au contexte particulier de l’interaction avec
la surface d’un cœur battant. Pour arriver à proposer des solutions pertinentes et efficaces, nous
allons dans ce chapitre caractériser l’interaction entre un stabilisateur et le tissu cardiaque. Une
première analyse sera effectuée en terme d’amplitude et de dynamique des composantes du
torseur d’action mécanique décrivant l’action du cœur sur les doigts d’un stabilisateur. Ces infor-
mations nous seront utiles pour le dimensionnement de l’architecture mécanique d’un stabilisa-
teur actif. Une deuxième caractérisation visera à identifier un modèle viscoélastique du muscle
cardiaque. Ce modèle permettra d’évaluer a priori l’influence du cœur sur la commande du sta-
bilisateur. Ces informations recueillies, nous nous intéresserons aux méthodes disponibles pour
prédire le comportement local du cœur à partir de données passées. L’idée est bien entendu par
la suite d’inclure une prédiction dans la commande du dispositif, l’utilisation d’une telle com-
mande ayant montré son intérêt dans d’autres travaux. Nous proposerons alors un algorithme
de prédiction original, qui sera comparé aux approches existantes dans la littérature à travers
des jeux de données receuillis in vivo.
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2.1 Analyse des efforts cardiaques

2.1.1 Dispositif expérimental

L’acquisition des données expérimentales est réalisée sur un sujet porcin de 40 kg sous assis-
tance respiratoire et anesthésie générale. Une sternotomie médiane est effectuée afin d’accéder
au cœur du cochon. Les volume et fréquence respiratoires sont respectivement de 300 ml et 16
respirations/minute. Le rythme cardiaque relevé est de 1, 8 battements/seconde.

Un robot porte un stabilisateur cardiaque passif conçu pour l’expérimentation (Fig.2.1). Ce sta-
bilisateur est composé d’une tige en acier inoxydable de 10 mm de diamètre. Afin de faciliter
l’accès à la cage thoracique, le stabilisateur est équipé d’un organe terminal (Fig.2.2), qui abrite
un capteur d’efforts Nano–17 de la société ATI. Ce dernier fournit une mesure de l’effort et du
moment exercés, avec des résolutions respectives de 0, 0125 N et 0, 0625 Nmm. L’organe terminal
est également muni de deux doigts d’aspiration. Une caméra rapide, munie d’un capteur CCD de
256 × 256 pixels et cadencée à 333 images/seconde est utilisée pour acquérir l’image d’un mar-
queur visuel collé sur l’organe terminal du stabilisateur passif. La caméra est positionnée de telle
sorte que l’axe optique soit perpendiculaire au plan du mouvement du marqueur visuel. Ainsi
les déplacements du stabilisateur dans le plan parallèle au plan image sont obtenus directement
à un facteur d’échelle près sans recours à une reconstruction 3D. Le mouvement selon l’axe op-
tique correspond à la sollicitation en traction/compression de la tige du stabilisateur et peut en
conséquence être négligé. Un objectif Navitar Precise Eye est monté sur la caméra, ce qui permet
d’obtenir finalement une résolution de mesure de 7, 4 microns par pixel.
Le signal ECG est acquis à l’aide d’un électrocardiographe Schiller Cardiovit AT-6 et de quatre
câbles ECG. Le débit respiratoire est mesuré par le biais de deux débitmètres unidirectionnels
Honeywell Awm700 (Fig.2.3). Un premier débitmètre est utilisé pour acquérir le débit au cours
de l’inspiration forcée et le deuxième pour l’expiration.
Toutes les acquisitions sont synchronisées sur la mesure visuelle et supervisées par un ordinateur
sous un système d’exploitation temps réel Xenomai (http ://www.xenomai.org).

2.1.2 Rappel des propriétés du mouvement cardiaque

Le mouvement du cœur a été largement étudié dans la littérature [Ortmaier05, Shechter06,
Cuvillon06]. Il n’est pas l’objet central de la caractérisation, mais nous en rappelons ici les princi-
pales propriétés à travers l’analyse des mesures de déplacement obtenues avec la caméra rapide
lors de nos expériences. La figure 2.4 illustre le déplacement du cœur durant deux périodes res-
piratoires. Les valeurs les plus faibles correspondent à la position haute du cœur. Le mouvement
est composé essentiellement de deux composantes périodiques comme le montre une analyse
spectrale (Fig.2.5) : une composante respiratoire de fréquence fr = 0, 26 Hz et une composante
cardiaque (due au battement du cœur) de fréquence fc = 1, 8 Hz. L’amplitude du mouvement
résiduel est de 0, 61 mm selon l’axe z et 0, 3 mm selon l’axe x. En l’absence de ventilation ar-
tificielle, l’excursion est réduite à 0, 3 mm et 0, 19 mm suivant respectivement les axes z et x
(Fig.2.6).
Les figures 2.7 et 2.8 représentent des estimations de la norme euclidienne de la vitesse et de
l’accélération du cœur durant une période cardiaque. L’accélération atteint une valeur maximale
de 260 mm s−2. Nous remarquons que l’accélération atteint ses valeurs les plus grandes au début
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du cycle cardiaque, pendant la systole. L’accélération du cœur décroît avant de croître de nou-
veau pendant le remplissage des ventricules.

Embout

Tige rigide

Débimètre

Câble ECG

Caméra rapide

FIG. 2.1 – Le dispositif expérimental

Doigts de succion

Marqueur visuel

Capteur d’efforts

FIG. 2.2 – L’organe terminal du stabilisateur passif

2.1.3 Propriétés des efforts cardiaques

2.1.3.1 Analyse des données expérimentales

La figure 2.17 représente une acquisition de la force et du moment exercés par le cœur du-
rant un cycle respiratoire. Les valeurs crête à crête extraites de cette courbe sont reportées dans
le tableau 2.1. La composante de force selon l’axe z, c’est à dire dans la direction postérieur-
antérieur, présente l’amplitude la plus significative. Les autres composantes sont cependant non
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FIG. 2.3 – Les deux débitmètres unidirectionnels (à gauche) et les quatre capteurs ECG
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FIG. 2.4 – Le déplacement cardiaque résiduel pendant deux périodes respiratoires (l’axe z en

bleu et l’axe y en rouge)

négligeables. En effet, un ratio de 3 seulement existe entre les composantes selon x et z. D’un
autre côté, la valeur du moment est de l’ordre de 15 Nmm et peut être négligée.
Il est aussi intéressant de remarquer que les valeurs maximales des trois composantes de l’effort
n’ont pas lieu exactement au même instant, même si elles interviennent toutes pendant la sys-
tole, 10 ms après la détection d’un complexe QRS (Fig.2.9). Bien que les efforts suivant l’axe x et
y soient plus faibles en amplitude que la composante suivant z, leurs pentes pendants la systole
sont plus grandes.

Une seconde acquisition a été effectuée en interrompant temporairement la ventilation. Les am-
plitudes crête à crête des différentes composantes de la force et du moment sont reportées dans
le tableau 2.1. Nous remarquons que la composante cardiaque est responsable de la moitié de
l’effort selon l’axe z et de sa quasi-totalité dans les autres directions.

Enfin, nous pouvons constater que la force suivant l’axe z présente des valeurs positives. Celles-
ci correspondent à la situation où le cœur essaye de revenir à une position basse alors que
l’aspiration est active. Dans le cas présent, ces valeurs sont faibles, mais peuvent éventuellement
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FIG. 2.5 – Analyse spectrale du mouvement cardiaque

provoquer des hématomes sur le muscle cardiaque.

Fx (N) Fy (N) Fz (N) Tx (Nmm) Ty (Nmm) Tz (Nmm)

Avec ventilation 1, 2 1 3, 8 13 20 13

Sans ventilation 0, 8 1 2 12 12 10

TAB. 2.1 – Valeurs crête à crête de la force et du moment

2.1.3.2 Extrapolation à des efforts humains

L’objectif étant bien sûr finalement de proposer un stabilisateur adapté à l’humain, il s’agit
d’essayer d’extrapoler les valeurs d’efforts obtenues expérimentalement pour avoir une estima-
tion des efforts qu’exercerait un cœur humain sur un stabilisateur.
Nous nous appuyons sur les seuls travaux proches de notre contexte, présentés par Gilhuly et
al. dans [Gilhuly98]. Les auteurs y proposent une méthode visant à obtenir une estimation des
efforts d’un cœur humain à partir de données acquises sur un sujet porcin. Le principe proposé,
se base sur la formulation suivante de la force cardiaque :

Force = masse× accélération

= volume× masse
volume

× vitesse
temps

=
volume
temps

× masse
volume

× vitesse

= débit× densité× vitesse
= débit× densité× fréquence× distance

(2.1)
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FIG. 2.6 – Le déplacement cardiaque résiduel en l’absence de ventilation (l’axe z en bleu et l’axe

y en rouge)

Afin de pouvoir effectuer l’extrapolation, les auteurs utilisent une relation physiologique liant
le débit à la masse corporelle [Dawson91] :

débit = 224×masse
3
4 (2.2)

Une formule permettant une mise à l’échelle entre la longueur des vaisseaux sanguins hu-
mains et porcins est aussi utilisée :

lh = (
Mh

Mc
)

1
3 lc (2.3)

avec lh et lc la longueur des vaisseaux d’un humain et d’un cochon. Mh et Mc sont les masses
corporelles respectives des deux sujets.

Les auteurs supposent ensuite que les densités humaine et porcine sont égales et obtiennent
ainsi un rapport entre l’effort Fh exercé par un coeur humain, pour un sujet de masse Mh, et
l’effort Fc exercé par un coeur porcin, pour un sujet de masse Mc :

Fh

Fc
=
Qh

Qc

lh
lp

fh

fc

=
(Mh

Mc

) 3
4
(Mh

Mc

) 1
3
fh

fc

=
(Mh

Mc

) 13
12
fh

fc

(2.4)

où (fh,Qh) et (fc,Qc) sont les fréquences et débits cardiaques des sujets humain et porcin.

Ainsi, en se basant sur les efforts mesurés lors de l’expérience menée sur un cochon qui pèse
40 Kg et dont le cœur bat à une fréquence de 1, 8 Hz, nous pouvons obtenir une estimation de
la force qu’exercerait le cœur d’un humain pesant 100 Kg et ayant un rythme cardiaque de 80
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FIG. 2.7 – La vitesse du coeur durant une phase cardiaque

pulsations par minute.

En utilisant les amplitudes crête à crête des composantes cardiaques mesurées sur le sujet
porcin, nous obtenons les trois composantes de l’effort exercé par le cœur humain :

F c
hx = 1, 73N
F c

hy = 1, 39N
F c

hz = 3, 47N
(2.5)

La méthode proposée dans [Gilhuly98] nous permet d’extrapoler les amplitudes de la com-
posante cardiaque de l’effort. Pour la composante respiratoire, nous allons supposer que l’am-
plitude de la force est proportionnelle au volume d’air présent dans les poumons. Le volume
respiratoire imposé au sujet porcin pendant l’expérience était de 300 ml alors que pendant la
mise sous respiration artificielle d’un être humain un volume de 500 ml est généralement im-
posé. Ainsi les amplitudes dans les différentes directions de la composante respiratoire sont
égales à : 

F r
hx = 0, 66N
F r

hy = 0N
F r

hz = 3, 33N
(2.6)

Ce qui nous donne un total de : 
Fhx = 2, 39N
Fhy = 1, 39N
Fhz = 6, 8N

(2.7)

2.2 Comportement viscoélastique

L’objectif ici est de déterminer un modèle viscoélastique macroscopique du muscle cardiaque.
Ce modèle nous permettra d’analyser l’effet de l’interaction stabilisateur/myocarde sur les per-
formances des lois de commande du stabilisateur actif que nous allons concevoir. Dans ce travail,
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FIG. 2.8 – L’accélération du coeur durant une phase cardiaque
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FIG. 2.9 – Les trois composantes d’effort pendant trois cycles cardiaques

le modèle sera établi pour une seule direction de l’espace, la direction principale de mouvement.
Il serait bien sûr intéressant, dans une deuxième étape, d’étendre les résultats obtenus aux autres
directions.

2.2.1 Dispositif expérimental

Afin de déterminer le comportement viscoélastique du coeur, une expérience sur un sujet
porcin a été réalisée, avec anesthésie générale et assistance respiratoire. Une thoracotomie a été
réalisée pour accéder au muscle cardiaque.
La mesure des déplacements est effectué à l’aide d’un système de localisation optique Polaris
de la société NDI. Ce système est composé d’un système stéréoscopique infrarouge et de 3 mar-
queurs passifs formant une cible. La précision géométrique moyenne du système Polaris donnée
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FIG. 2.10 – À gauche le système stéréoscopique infrarouge Polaris. À droite le stabilisateur passif

équipé de la cible pour la mesure du déplacement et du capteur d’efforts

par le constructeur est de 0.35 mm en position. La cible est montée à l’extrémité du stabilisateur
présenté précédemment, déjà équipé d’un capteur d’efforts (Fig.2.10). Le stabilisateur est fixé
sur un support équipé d’une rotule munie de dispositifs hydrauliques, permettant à un opérateur
d’effectuer des mouvements assez réguliers (Fig.2.11).

FIG. 2.11 – Le stabilisateur passif monté sur un dispositif de réglage.

2.2.2 Analyse des données expérimentales

Nous considérons ici pour modéliser le comportement local du cœur, un système simple
masse-ressort-amortisseur. Il est clair qu’un tel modèle est une approximation forte du comporte-
ment de la zone stabilisée du cœur. En effet le modèle proposé englobe à la fois le comportement
du muscle cardiaque, du sang contenu dans la zone creuse du cœur dont la pression évolue au
cours du temps, aini que l’interaction du myocarde avec les organes l’avoisinant dans la cavité
thoracique.

En se basant sur les notations de la figure 2.12, l’effort mesuré peut être décrit comme suit :
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F = Kc

(
x(t)− dc(t)

)
+ fc

(
ẋ(t)− ḋc(t)

)
+mcẍ(t) + cte (2.8)

où Kc, fc et mc sont respectivement la raideur, l’amortissement et la masse équivalente de la
zone stabilisée du muscle cardiaque. x , ẋ et ẍ désignent la position, la vitesse et l’accélération de
la surface du myocarde. dc et ḋc représentent un déplacement et une vitesse, non mesurables,
provoqués par les mouvements physiologiques (respiration+battement cardiaque). cte est un
coefficient lié aux conditions initiales de l’expérimentation.
Le dispositif expérimental ne permet pas d’estimer la masse mc. En effet, la période d’échantil-
lonnage du Polaris ne permet de réaliser que des excitations à contenu spectal limité. Nous ne
recherchons dans la suite par conséquent que la raideur et l’amortissement.

Kc fc

dc

F

mc

x

FIG. 2.12 – Modélisation du muscle cardiaque par un système masse-ressort-amortisseur

Des données sont acquises tout d’abord sur un coeur battant, en interrompant momentané-
ment la respiration. Lors de l’acquisition de ces données, nous veillons à mesurer dans un pre-
mier temps les déplacements du stabilisateur ainsi que les efforts qu’il subit, résultants du batte-
ment cardiaque seul, à savoir l’effet de dc. Dans un deuxième temps, un opérateur effectue des
translations de la surface du myocarde via les mobilités du support. On mesure alors, dans ce
cas, les efforts et déplacements dûs non seulement à la charge appliquée par l’opérateur x mais
également aux battements du coeur dc. Les courbes 2.13 et 2.14 illustrent un des essais réalisés.
Comme les déplacements dc dûs au battement propre du cœur ne sont pas mesurables, nous
devons retrancher leur effet des mesures afin de pouvoir estimer les paramètres viscoélastiques.
Pour cela, nous nous appuyons sur la périodicité des efforts et déplacements du coeur. Ainsi,
nous relevons d’abord les valeurs de déplacement et effort à des instants égaux sur le cycle car-
diaque. Nous retranchons ensuite à ces valeurs celles mesurées au même instant lors du premier
cycle cardiaque, avant toute action de l’opérateur. Nous obtenons ainsi la relation entre l’ac-
tion externe de l’opérateur et le déplacement du myocarde. Les figures 2.13 et 2.14 illustrent le
déplacement du myocarde et l’effort exercé sur le stabilisateur après élimination de l’effet des
battements cardiaques. La figure 2.15 montre les mesures effort/déplacement obtenues à partir
des courbes précédentes.
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Lors des expériences sur coeur battant, nous n’avons pu appliquer que des déplacements à
vitesse quasi constante, ce qui ne permet pas une estimation correcte du coefficient d’amortisse-
ment. Nous nous sommes donc contentés d’estimer la raideur du myocarde. Cette valeur est
obtenue par identification durant la diastole, la dynamique du mouvement cardiaque pendant
la systole ne pouvant pas être capturée correctement avec le système Polaris.
Les valeurs de raideur pendant la diastole identifiées à partir de trois jeux de données successifs
sont égales à 0, 35 Nmm−1, 0, 39 Nmm−1 et 0, 37 Nmm−1.

Dans un deuxième temps, des données sont acquises sur un coeur arrêté immédiatement après
le décès du sujet porcin. Lors de cette série d’expériences, nous imposons des trajectoires présen-
tant des vitesses variables à la surface du myocarde. Une estimation de la vitesse est obtenue
en dérivant la mesure filtrée du déplacement. Nous pouvons alors identifier par méthode des
moindres carrés la raideur et l’amortissement du muscle cardiaque. Les valeurs de raideur es-
timées lors de trois expériences sont égales à 0, 36 Nmm−1, 0, 34Nmm−1 et 0, 34 Nmm−1. Celles
de l’amortissement sont égales à 0, 09 Nmm−1s, 0, 07 Nmm−1s et 0, 08 Nmm−1s. Notons que la
raideur du coeur à l’arrêt correspond parfaitement à celle estimée lors de la phase de diastole.
Nous supposons en conséquence que l’amortissement du coeur battant lors de la diastole peut
être considéré égal à celui estimé sur le coeur à l’arrêt. La figure 2.16 montre une superposition
de la force mesurée avec la force estimée grâce au modèle identifié : l’effort exercé par le cœur
est reconstitué de manière satisfaisante.
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FIG. 2.13 – Le mouvement du myocarde, mesuré en imposant un déplacement à l’effecteur du

stabilisateur. Cas d’un cœur battant sous apnée
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FIG. 2.14 – L’effort exercé par le myocarde, mesuré en imposant un déplacement à l’effecteur

du stabilisateur. Cas d’un cœur battant sous apnée

2.3 Prédiction du mouvement cardiaque

La commande prédictive s’est imposée comme une solution incontournable pour améliorer
la qualité des schémas de compensation robotisée du mouvement cardiaque. Notre approche
de stabilisation active devrait sans doute pouvoir profiter de la même manière de l’intégration
d’une prédiction du comportement cardiaque.
Dans la suite de ce chapitre, nous analysons les différentes approches proposées, et nous intro-
duisons une nouvelle méthode de prédiction basée sur une modélisation du mouvement par une
modulation d’amplitude. Une comparaison des performances de toutes les méthodes présentées
est alors réalisée à partir de données in vivo. Les principales caractéristiques des différents algo-
rithmes sont finalement discutées.

2.3.1 État de l’art

Dans notre contexte, un algorithme de prédiction doit fournir une estimation de la position
future du coeur en se basant sur les positions antérieures. Deux familles d’algorithmes sont
disponibles dans la littérature : les approches basées sur un modèle et les approches sans modèle.
Les approches basées sur une modélisation du déplacement sont de loin les plus nombreuses.
Nous commençons par présenter l’approche sans modèle la plus importante [Ortmaier05] avant
de nous intéresser aux méthodes qui utilisent un modèle du mouvement cardiaque. Nous ne
traitons ici que les méthodes de prédiction pouvant être intégrées dans le schéma de commande
d’un robot médical et qui respectent donc les contraintes temps réel. Les méthodes s’appuyant
sur une modélisation fine du mouvement cardiaque, comme celles proposées dans [Hunter03,
Sermesant06], ne sont pas incluses dans cet état de l’art.
Les méthodes d’estimation de paramètres des différents modèles seront brièvement décrites,
l’accent étant mis davantage sur la modélisation.
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FIG. 2.15 – La courbe effort/déplacement résultant de l’action de l’opérateur sur le myocarde

(expérience à cœur battant)

2.3.1.1 Approche sans modèle

Cette approche proposée dans [Ortmaier05] n’utilise aucune connaissance a priori, ni mod-
élisation du mouvement cardiaque. Elle repose sur le théorème de Takens [Takens81] qui mon-
tre que l’état d’un système dynamique peut être reconstruit en utilisant uniquement un vecteur
composé de mesures antérieures.
Un vecteur Mk évalué à l’instant k est un vecteur suffisamment long qui contient p mesures
antérieures du mouvement cardiaque M espacées de h échantillons :

Mk =
[M(k)M(k − h) . . .M(

k − (p− 1)h
)]

(2.9)

Prédire le mouvement cardiaque à l’instant k+n consiste à trouver le vecteur Mk
′ passé qui

présente le plus de similarités avec Mk. La prédiction M̂(k + n) peut alors être obtenue de la
façon suivante :

M̂(k + n) = M(k
′
+ n) (2.10)

Dans [Ortmaier05], afin d’augmenter la robustesse au bruit de mesure, P anciens vecteurs
présentant des similarités avec Mk sont sélectionnés pour effectuer la prédiction. Ces P vecteurs
proviennent d’une mémoire de mesures dont la taille est choisie par l’utilisateur.
Une fois les P vecteurs Mk−fj (j = 1 . . . P ) sélectionnés, la prédiction est donnée par :

M̂(k + n) =
P∑

i=1

1
δi∑P

j=1

1
δj

M(k − fi + n) (2.11)

avec
δj = ‖Mk −Mk−fj‖2

(2.12)

L’algorithme décrit ci-dessus peut être étendu pour permettre de prédire simultanément le mou-
vement de plusieurs zones d’intérêt sur le coeur. Cette extension peut se montrer utile si le
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FIG. 2.16 – La force mesurée (rouge) et la force estimée (bleu) en utilisant le modèle viscoélas-

tique identifié

champ de vision est partiellement occultée pendant un court lapse de temps.
Les auteurs proposent également une deuxième extension, qui consiste à prendre compte l’ECG
et le débit respiratoire en les traitant comme des primitives supplémentaires à prédire. L’algo-
rithme généralisé est donné dans [Ortmaier05].

2.3.1.2 Les approches basées sur un modèle

Les approches basées sur un modèle consistent à proposer un modèle paramétrique qui décrit
le mouvement cardiaque. A chaque instant d’échantillonnage, les paramètres de ce modèle sont
estimés en utilisant la mesure actuelle et un certain nombre de mesures passées. Le modèle, mis
à jour, est évalué à l’instant futur auquel on souhaite connaître le déplacement. Ce qui permet
d’obtenir la prédiction souhaitée.
Deux aspects sont à considérer lors de l’élaboration d’un schéma de prédiction basé sur un mod-
èle. Le premier consiste à trouver un modèle réaliste qui reflète au mieux le mouvement car-
diaque. Le deuxième relève du choix et du réglage des algorithmes d’adaptation des paramètres,
où l’effort est généralement porté sur la vitesse de convergence, la robustesse au bruit de mesure,
et la réactivité en cas de changement des paramètres physiologiques.
Dans notre étude, seul le premier aspect, i.e la modélisation du mouvement cardiaque, est
souligné. Les méthodes d’estimation sont néanmoins présentées, mais sans discussion appro-
fondie.
Les modèles de mouvement cardiaque proposés dans la littérature diffèrent par leur utilisation
explicite ou non du caractère répétitif du mouvement du coeur. Certaines approches basent com-
plètement leur modélisation sur cette caractéristique alors que d’autres considèrent seulement
que le mouvement actuel est corrélé aux observations passées, sans prise en compte explicite
du caractère répétitif. Les premières seront appelées "modèles avec connaissance a priori " et les
deuxièmes " modèles sans connaissance a priori".

50



2.3. Prédiction du mouvement cardiaque

4,543,51,510,5 32,52

0

0

-0,2

-0,4

-0,6

-0,8

-1

-1,2

-1,4

N

temps (sec)

Force - composante x

4,5

4

43,51,510,5 32,5

2

2

-4

-2

0

0

6

8

-8

-6

N
m

m

temps (sec)

Moment - composante x

4,543,51,510,5 32,52

0

0

-0,2

-0,4

-0,6

-0,8

-1

-1,2

-1,4

N

temps (sec)

Force - composante y

4,543,51,510,5 32,52

0

0

-5

-15

-10

-20

5

N
m

m

temps (sec)

Moment - composante y

4,543,51,5

1

1

0,5

0,5 32,52-4

-3,5

-1,5

-0,5

-3

-2,5

-2

0

0

-1

N

temps (sec)

Force - composante z

4,5

4

43,51,510,5 32,5

2

2

-4

-2

0

0

6

-10

-8

-6

N
m

m

temps (sec)

Moment - composante z

FIG. 2.17 – Les composantes de la force et du moment durant un cycle respiratoire

Les approches sans connaissance a priori
Dans la la littérature, nous n’avons recensé qu’un seul modèle non phénoménologique du mou-
vement cardiaque. L’algorithme proposé ne prédit qu’une des deux composantes du mouvement
cardiaque ( cf. paragraphe 2.1.2), à savoir la composante cardiaque. La composante respiratoire
est supposée supprimée grâce à une boucle d’asservissemnt à rétroaction classique. Cette méth-
ode publiée dans [Franke07] se base sur une modélisation du mouvement par un filtre auto-
régressif. La composante cardiaque M̂c(k) est donc décrite comme étant une somme pondérée
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d’observations passées à laquelle s’ajoute un bruit blanc N :

M̂c(k) =
p∑

i=1

wiMc(k − i) +N (k) (2.13)

où wi est le poids associé à la ième observation passée.
Cette équation peut être mise sous forme matricielle :

Xk = WXk−1 + Nk

M̂c(k) = CXk
(2.14)

avec :
Xk = [Mc(k) Mc(k − 1) . . . Mc(k − (p− 1))]T

Xk−1 = [Mc(k − 1) Mc(k − 2) . . . Mc(k − p)]T

Nk = [N (k) N (k − 1) . . .N (k − (p− 1))]T

C = [1 0 . . . 0︸ ︷︷ ︸
p−1

]T
(2.15)

et :

W =


w1 w2 . . . wp−1 wp

1 0 . . . 0 0
0 1 0 0
...

. . . 0
0 0 . . . 1 0

 (2.16)

Les poids wi constituent les paramètres du modèle de la composante cardiaque, qui doivent être
estimés. L’estimation est effectuée en ligne à l’aide d’un algorithme de moindres carrés récursifs
(RLS) avec un facteur d’oubli, qui résout à chaque instant d’échantillonnage le problème suiv-
ant :

Mc(k) = [w1w2 . . . wp]Xk−1 (2.17)

En utilisant le filtre auto-régressif identifié, la prédiction n échantillons en avant, notée M̂(k+n),
est donnée par l’équation suivante, qui représente l’espérance mathématique de M̂c(k) exprimée
à l’instant k + n :

M̂c(k + n) = CWn Xk (2.18)

L’algorithme présenté ci-dessus suppose que deux échantillons successifs du mouvement car-
diaque sont dépendants d’une manière linéaire. Cette hypothèse est relaxée par les auteurs dans
[Franke08]. Dans ce travail, l’équation de prédiction est formulée de la façon suivante :

M̂c(k + 1)
M̂c(k + 2)

...
M̂c(k + n)

 =


V1

V2
...

Vn




Mc(k)
Mc(k − 1)

...
Mc(k − p+ 1)

 (2.19)

En utilisant cette formulation, chaque point de l’horizon de prédiction est prédit de façon in-
dépendante en utilisant un vecteur de poids différent Vi de dimension 1× p. Afin d’estimer les
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vecteurs Vi utilisés dans la prédiction, l’équation (2.19) est retardée de n échantillons comme
suit : 

Mc(k + 1− n)
Mc(k + 2− n)

...
Mc(k)

 =


V1

V2
...

Vn




Mc(k − n)
Mc(k − n− 1)

...
Mc(k − p− n+ 1)

 (2.20)

Ainsi tous le termes de mouvement sont connus. Un algorithme RLS avec facteur d’oubli peut
être utilisé pour estimer les vecteurs Vi.

Les auteurs donnent une indication sur le choix de l’ordre p du filtre auto-régressif. En effet, ils
proposent de modéliser chaque harmonique du signal par un filtre auto-régressif d’ordre deux.
Ainsi, d’après les auteurs, p doit être égal à deux fois le nombre de harmoniques significatives
de la composante cardiaque. À ce titre, cette méthode aurait pu être classée parmi les méthodes
basées sur une connaissance a priori. Cependant, le réglage proposé par les auteurs ne peut pas
être appliqué en pratique, comme nous le verrons plus tard. Ce qui justifie notre classification.

Les approches basées sur une connaissance a priori
Dans cette catégorie, les modèles tirent profit du contenu spectral particulier du mouvement
cardiaque. En effet, comme cela a été mentionné en 2.1.2, le mouvement cardiaque est constitué
de deux composantes périodiques : la composante respiratoireMr due à la ventilation artificielle
et la composante cardiaque Mc due aux battements cardiaques. Le mouvement du coeur peut
donc être écrit comme :

M(k) = Mc(k) +Mr(k) (2.21)

Les approches basées sur une connaissance a priori diffèrent par la manière de modéliser les
deux composantes du mouvement du coeur. Certaines privilégient une modélisation fréquen-
tielle alors que d’autres adoptent des modèles temporels.

Modèles fréquentiels
Deux algorithmes de prédiction basés sur une modélisation fréquentielle sont proposés dans
[Thakral01] et [Ginhoux05]. Dans les deux approches la modélisation est basée sur la périodic-
ité de Mc et Mr. Soient fc et fr les fréquences des composantes cardiaque et respiratoire. φc et
φr sont les phases associées. Si on note Ts la période d’échantillonnage, les phases sont calculées
à chaque instant d’échantillonnage k de la façon suivante :{

φc(k) = φc(k − 1) + 2πfcTs

φr(k) = φr(k − 1) + 2πfrTs
(2.22)

Les composantes cardiaque et respiratoire peuvent être modélisées par des séries de Fourier
tronquées :

M̂r(k) =
nr∑
i=1

(
ari sin

(
iφr(k)

)
+ bri cos

(
iφr(k)

))
(2.23)

et

M̂c(k) =
nc∑
i=1

(
cci sin

(
iφc(k)

)
+ dci cos

(
iφc(k)

))
(2.24)
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avec nr et nc respectivement le nombre d’harmoniques significatives des composantes respira-
toire et cardiaque. ari, bri, cci et dci sont les coefficients de Fourier.

Dans [Thakral01], l’algorithme Fourier Linear Combiner (FLC) est utilisé afin d’estimer les coef-
ficients de Fourier des deux composantes.
Si la fréquence f d’un signal périodique S est connue, le FLC permet l’estimation des coefficients
de Fourier. Supposons que seules les n premières harmoniques soient prises en compte, le signal
peut être écrit de la façon suivante :

Ŝ(k) =
n∑

i=1

(
ai sin

(
iφ(k)

)
+ bi cos

(
iφ(k)

))
(2.25)

avec φ(k) la phase du signal.
Notons W le vecteur comprenant les coefficients de Fourier qui doivent être estimés :

W =
[
ai

bi

]
i=1...n

et le régresseur connu :

Φ(k) =
[

sin
(
iφ(k)

)
cos

(
iφ(k)

) ]
i=1...n

W peut être adapté à chaque pas d’échantillonnage en utilisant les équations suivantes [Riviere98] :

ǫ(k) = S(k)−ΦT (k)W(k)
W(k + 1) = W(k) + 2µ1Φ(k)ǫ(k)

(2.26)

où µ1 est un gain d’adaptation.
Cet algorithme peut être modifié pour estimer également la fréquence du signal périodique. Le
nouvel algorithme s’appelle le Weighed FLC (WFLC). La fréquence est estimée grâce à l’équation
suivante :

f(k + 1) = f(k) + 2µ0ǫ(k)
n∑

i=1

i
(
ai sin

(
iφ(k)

)− bi cos
(
iφ(k)

))
(2.27)

où µ0 est un gain d’adaptation.

Dans le FLC, le gain d’adaptation µ1 peut aussi être adapté en ligne à l’aide du carré de l’erreur
d’estimation des paramètres, comme suit :

µ1(k + 1) = αµ1(k) + βǫ2(k) (2.28)

avec 0 < α < 1 et β > 0.
Cet algorithme FLC modifié est appelé "Adaptive FLC" (AFLC).

Dans [Thakral01], le WFLC et le AFLC sont utilisés afin d’estimer les coefficients de Fourier
du mouvement du coeur. Le AFLC estime d’abord les paramètres de la composante respiratoire.
L’erreur résultante est ensuite utilisée comme entrée d’un WFLC afin d’identifier le modèle de la
composante cardiaque. La combinaison des deux algorithmes est appelée "Tiered Fourier Linear
Combiner" (TFLC).
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En utilisant les vecteurs de paramètres estimés à l’instant k, Wc(k) pour la composante car-
diaque et Wr(k) pour la composante respiratoire, la prédiction du mouvement du coeur à l’in-
stant k + n est exprimée de la manière suivante :

M̂(k + n) = ΦT
c (k + n)Wc(k) + ΦT

r (k + n)Wr(k) (2.29)

avec :

Φc(k) =
[

sin
(
iφc(k)

)
cos

(
iφc(k)

) ]
i=1...nc

et

Φr(k) =
[

sin
(
iφr(k)

)
cos

(
iφr(k)

) ]
i=1...nr

Dans [Ginhoux05], le même modèle de mouvement cardiaque est employé. Cependant l’es-
timation et la prédiction sont accomplies de manières différentes. En effet, le mouvement du
coeur est d’abord filtré à l’aide d’un filtre adaptatif qui estime la composante cardiaque. Chaque
harmonique est estimée d’une façon indépendante. Si on désigne par Mci la ième harmonique
cardiaque, nous pouvons écrire en utilisant (2.24) :

M̂ci(k) = cci sin
(
iφc(k)

)
+ dci cos

(
iφc(k)

)
(2.30)

Les coefficients cci et dci sont mis à jour comme suit [Bodson97] :

cci(k + 1) = cci(k)− gTs sin
(
iφc(k)

)M̂r(k)
dci(k + 1) = dci(k)− gTs cos

(
iφc(k)

)M̂r(k)
(2.31)

avec g = 2πfc

10Ts
et M̂r(k) une estimation de la composante respiratoire qui est tout simplement

obtenue par soustraction de l’estimation de la composante cardiaque (somme de toutes les har-
moniques estimées) du mouvement total :

M̂r(k) = M(k)− M̂c(k) (2.32)

La prédiction est alors basée sur la périodicité des deux composantes, et exprimée dans le do-
maine temporel. L’estimation du mouvement du coeur à l’instant k + n est donnée par :

M̂(k + n) = Mc(k − Tc + n) +Mr(k − Tr + n) (2.33)

où Tc et Tr sont les parties entières de respectivement de 1
Tsfc

et 1
Tsfr

.
Une méthode similaire a été récemment proposée dans [Yuen08], dans le cadre de chirurgie de
la valve mitrale. Les coefficients de Fourier y sont estimés grâce à un filtre de Kalman.

Les approches proposées dans [Thakral01] et [Ginhoux05] adoptent le même modèle de mou-
vement du coeur mais utilisent deux techniques différentes d’estimation. Nous souhaitons ici
surtout mettre en avant les nuances de modélisation, ces deux approches sont donc considérées
identiques et désormais désignées par "FLC".
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Modèles temporels
Dans [Bebek07], seule la composante cardiaque est prédite. Comme dans [Franke07], la com-
posante respiratoire est supposée filtrée par un correcteur classique à rétroaction. Cette méth-
ode est appelée "Last cycle". Si la composante cardiaque est supposée complètement périodique,
nous pouvons écrire :

Mc(k) = Mc(k − Tc) (2.34)

Ainsi, la prédiction du mouvement à l’instant k + n est donnée par :

M̂c(k + n) = Mc(k − Tc + n) (2.35)

Cependant, les auteurs ont remarqué que la composante cardiaque n’est que quasi-périodique.
En effet, des variations sont observées d’un cycle cardiaque à un autre. Notons ǫ(k), la différence
entre deux mesures du mouvement à deux moments identiques du cycle cardiaque :

ǫ(k) = Mc(k)−Mc(k − Tc) (2.36)

Une fonction de pondération polynomiale est proposée, pour permettre de décroître l’influence
de l’erreur ǫ tout au long de l’horizon de prédiction N . Cette fonction est donnée par :

f(n) = 1− ( n
N

)p (2.37)

où p est l’ordre de cette fonction polynomiale.
En utilisant (2.35) et la fonction de correction f , la prédiction du mouvement à l’instant k + n
est exprimée de la façon suivante :

M̂c(k + n) = Mc(k − Tc + n) + f(n)ǫ(k) (2.38)

Cette loi de prédiction permet de décroître l’effet de la variabilité du mouvement cardiaque d’un
cycle à un autre mais ne tient pas compte de la variation de la durée du cycle cardiaque. Afin
de traiter ce dernier point, les auteurs proposent d’utiliser une mesure du signal ECG afin de
détecter le les complexes QRS, ce qui permet de mettre à jour Tc.

Dans [Cuvillon05] une deuxième modélisation temporelle du mouvement du coeur est pro-
posée. Premièrement une séparation des composantes cardiaque et respiratoire est réalisée en
utilisant une technique de "gating". En effet, les complexes QRS du signal ECG sont utilisés
comme une horloge afin d’échantillonner le mouvement du coeur. Quand le coeur est quasiment
au repos, pendant la diastole, le mouvement observé est seulement dû à la respiration artifi-
cielle. Ainsi, si le mouvement du coeur est échantillonné par l’horloge QRS décalée d’une demi
période cardiaque, seule la composante respiratoire est mesurée.
Les échantillons acquis représentent la composante respiratoire à différents instants du cycle de
ventilation artificielle. Ces échantillons sont interpolés par une fonction spline cubique F afin
de pouvoir obtenir le mouvement dû à la respiration à chaque instant k :

M̂r(k) = F(k − kresp) (2.39)

où kresp est l’instant représentant le début du dernier cycle respiratoire.
Ce mouvement est ensuite soustrait du mouvement total afin d’obtenir la composante car-
diaque :

M̂c(k) = M(k)− M̂r(k) (2.40)
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Cette composante est modélisée par la réponse d’un filtre à réponse impulsionnelle finie
(FIR). Les complexes QRS sont considérés comme des impulsions qui excitent le filtre (FIR). La
composante cardiaque s’écrit donc à chaque instant d’échantillonnage :

M̂c(k) = l(k) ∗QRS(k) (2.41)

où l(i) (i = 1 . . . Tc) sont les coefficients du filtre FIR.
Les auteurs ont constaté que la quasi-périodicité de la composante cardiaque est due à un cou-
plage entre les deux composantes du mouvement. En effet, ils ont montré que la composante
cardiaque est dépendante du volume respiratoire. En conséquence, les coefficients du filtre mod-
élisant la contribution des battements cardiaques Mc sont considérés comme étant dépendants
du volume respiratoire. Chaque coefficient l(k) est ainsi écrit :

l(k) = l0(k) + l1(k)V(k) (2.42)

La dépendance est exprimée d’une façon linéaire, d’où l’appellation "modèle linéaire à paramètres
variants" (LPV). Les coefficients l0 et l1 sont identifiés en ligne à l’aide d’un algorithme RLS.
En utilisant ce modèle et la périodicité de la composante respiratoire, le mouvement prédit à
l’instant k + n peut être exprimé de la façon suivante :

M̂(k + n) = M̂r(k + n) + M̂c(k + n)
= F(k − kresp + n) + l0(k − kQRS + n) + l1(k − kQRS + n)V(k − Tr + n)

(2.43)

où kQRS est l’échantillon correspondant à la dernière occurence du complexe QRS.

2.3.2 La modulation d’amplitude

Nous proposons une approche alternative afin de prendre en compte d’une manière plus
simple la modulation de la composante cardiaque par la respiration. Nous restons au sein de
la méthodologie FLC, que nous allons étendre afin de tenir compte du couplage entre les deux
composantes du mouvement cardiaque.
Notre proposition repose essentiellement sur des observations expérimentales. Si nous effec-
tuons un zoom sur des analyses spectrales de mouvements cardiaques, nous obtenons les fig-
ures 2.18 et 2.19.

Sur ces figures, nous remarquons des pics intéressants car semblables à ceux présents dans
le spectre d’un signal périodique modulé en amplitude par un autre signal périodique. Dans
notre cas de figure, la porteuse est à la fréquence cardiaque fc alors que le signal modulant est
à la fréquence de la respiration artificielle fr . Des contenus spectraux similaires peuvent être
observés sur les figures 5.24 de [Ortmaier02] et 2 de [Franke07].
Nous remarquons par ailleurs que le nombre d’harmoniques du signal modulant est inférieur à
celui de la composante de mouvement respiratoire. En outre, seules les harmoniques de basses
fréquences de la porteuse cardiaque sont modulées.

Dans [Bachta08b], nous avons, dans un premier temps, exprimé le mouvement cardiaque
comme étant la somme d’une composante respiratoire Mr et d’une composante cardiaque don-
née par le résultat d’une modulation d’amplitude :

M(k) = Mr(k) + Cc(k)(1 + Cr(k)) (2.44)
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où :

Mr(k) =
nr∑
i=1

(
ari sin

(
iφr(k)

)
+ bri cos

(
iφr(k)

))
(2.45)

Cc, la porteuse, représente la fondamentale et les harmoniques du battement cardiaque. Sa
décomposition en série de Fourier est :

Cc(k) =
nc∑
i=1

(
eci sin

(
iφc(k)

)
+ fci cos

(
iφc(k)

))
(2.46)

avec nc le nombre d’harmoniques du battement cardiaque, eci et fci étant les coefficients de
Fourier.
Cr(k) est le signal modulant :

Cr(k) =
nr∑
i=1

(
gri sin

(
iφr(k)

)
+ hri cos

(
iφr(k)

))
(2.47)
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avec nr le nombre d’harmoniques respiratoires, gri et hri étant les coefficients de Fourier.

Cependant, cette formulation ne tient pas compte des observations expérimentales impor-
tantes précédentes, i.e du fait que le nombre d’harmoniques significatives du signal modulant
est inférieur au nombre d’harmoniques significatives de la composante respiratoire et que seules
les premières harmoniques de la porteuse sont modulées. C’est pourquoi nous ré-écrivons tout
d’abord Cr de la façon suivante :

Cr(k) =
nr1∑
i=1

(
gri sin

(
iφr(k)

)
+ hri cos

(
iφr(k)

))
(2.48)

où nr1 ≤ nr est le nombre d’harmoniques du signal modulant.
Nous reformulons ensuite (2.44) :

M(k) = Mr(k) +Mc(k) (2.49)

avec :

Mc(k) = Cc(k) + Cc1(k)Cr(k) (2.50)

Cc contient les harmoniques significatives du battement cardiaque alors que Cc1 n’englobe que
les nc1 premières harmoniques modulées.

Ainsi la composante cardiaque peut être développée comme suit :

Mc =
nc∑
i=1

(
eci sin

(
iφc(k)

)
+ fci cos

(
iφc(k)

))
+

nc1∑
i=1

nr1∑
j=1

( 1
2
(ecigrj + fcihrj)︸ ︷︷ ︸

qij

cos(iφc(k)− jφr(k))

+
1
2
(fcihrj − ecigri)︸ ︷︷ ︸

rij

cos(iφc(k) + jφr(k))

+
1
2
(ecihrj − grjfci)︸ ︷︷ ︸

tij

sin(iφc(k)− jφr(k))

+
1
2
(ecihrj + fcigrj)︸ ︷︷ ︸

vij

sin(iφc(k) + jφr(k))
)

(2.51)

Afin de garder un modèle linéaire, tous les termes résultants de produits sommés de eci, fci,
gri et hri sont remplacés par des nouveaux paramètres. En utilisant le modèle ainsi simplifié et
l’équation (2.21), nous pouvons écrire :

M(k) = ΦT (k)W(k) (2.52)

avec,
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W =



[
ari

abri

]
i=1...nr[

eci
fci

]
i=1...nc

qij
rij
tij
vij


i=1...nc1,j=1...nr1


(2.53)

et

Φ(k) =



[
sin(iφr(k))
cos(iφr(k))

]
i=1...nr[

sin(iφc(k))
cos(iφc(k))

]
i=1...nc

cos(iφc(k)− jφr(k))
cos(iφc(k) + jφr(k))
sin(iφc(k)− jφr(k))
sin(iφc(k) + jφr(k))


i=1...nc1,j=1...nr1


(2.54)

En utilisant l’équation (2.52), les paramètres peuvent être estimés à l’aide d’un algorithme RLS
avec facteur d’oubli.
La prédiction à l’instant k + n est obtenue par :

M(k + n) = ΦT (k + n)W(k) (2.55)

2.3.3 Comparaison des résultats de prédiction

Dans ce paragraphe, nous allons comparer les résultats de prédiction des différentes ap-
proches sur deux jeux de données.
Le premier jeu de données est issu d’expérimentations décrites dans [Cuvillon05]. Les mesures
de déplacement ont été effectuées grâce à la postion de quatre DELs dans l’image d’une caméra
rapide cadencée à 500 Hz. Les DELs sont collées sur les doigts d’un stabilisateur Octopus 4.3
(Fig.2.20). Le bras de l’octopus est déverrouillé afin de mesurer le déplacement d’un coeur libre.
Les fréquences cardiaque et respiratoire sont respectivement de 1, 23 Hz et 0, 24 Hz.
Le second jeu de données provient de l’expérience menée en utilisant le dispositif expérimen-
tal décrit en 2.1.1. Les fréquences cardiaque et respiratoire sont respectivement de 1, 44 Hz et
0, 26 Hz. Notons ici la variation du rythme cardiaque entre le jeu de données utilisé pour l’anal-
yse des efforts et celui que nous traitons maintenant. Ces mesures ont été pourtant acquises à
une dizaine de minutes d’intervalle sur le même sujet.
Certains auteurs estiment à juste titre qu’estimer toutes les composantes du mouvement d’une
façon corrélée améliore la précision de prédiction. C’est le cas dans [Ortmaier05] où la prédic-
tion est réalisée simultanément pour plusieurs zones du coeur. Dans [Franke07] la prédiction
des trois directions du mouvement est effectuée d’une façon couplée. Il est clair que coupler la
prédiction du mouvement de plusieurs zones du coeur ou encore celle des différentes directions
de l’espace peut améliorer les performances de toutes les méthodes. En effet l’information re-
cueillie est plus riche et confère plus de robustesse aux erreurs de mesure ou à des occlusions
éventuelles de la scène. Le but de notre étude étant de comparer les différentes modélisations
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du mouvement du coeur, nous allons effectuer les prédictions d’une façon indépendante selon
les trois directions, pour toutes les méthodes.
La méthode "Last cycle" n’a pas été implémentée car les auteurs qui l’ont proposée ont montré
que leur nouvelle approche basée sur un filtre auto-régressif donne de meilleurs résultats.
Afin de garantir une comparaison équitable entre les différentes approches, un algorithme RLS
avec facteur d’oubli [Goodwin84] est employé à chaque fois qu’une estimation de paramètres
s’impose. Si à chaque pas d’échantillonnage le mouvement peut être écrit :

y(k) = ψ(k)T θ(k − 1) (2.56)

où ψ(k) est un régrésseur connu et θ le vecteur de paramètres à estimer. θ̂ peut être obtenu
comme suit [Goodwin84] :

ŷ(k) = ψ(k)T θ̂(k − 1)

K(k) =
P (k − 1)ψ(k)

λ+ ψ(k)TP (k − 1)ψ(k)

θ̂(k) = θ̂(k − 1) +K(k)(y(k)− ŷ(k))

P (k) =
1
λ

(
P (k − 1)− P (k − 1)ψ(k)ψ(k)TP (k − 1)

λ+ ψ(k)TP (k − 1)ψ(k)
)

(2.57)

Pour les approches FLC et modulation d’amplitude (MA) tous les coefficients sont estimés en
une seule fois et non en deux étapes comme c’est le cas pour le TFLC [Thakral01]. Pour évaluer
la méthode à base d’un filtre auto-régressif (AR) [Franke08], la composante respiratoire a été
estimée et retranchée du mouvement total à l’aide d’un FLC. L’erreur résultante a été ensuite
utilisée comme entrée du filtre auto-régressif.

les doigts de l’Octopus

Bras de l’Octopus

DELs collées sur

FIG. 2.20 – Dispositif expérimental pour le recueil du premier jeu de données.

2.3.3.1 Premier jeu de données - Mouvement non contraint

Une prédiction du mouvement à une période cardiaque dans le futur a été obtenue en util-
isant les différentes approches. La racine carré de l’erreur quadratique moyenne (RMS) est in-
diquée pour toutes les méthodes dans le tableau 2.2. Ces RMS sont évaluées sur les 4, 8 derniers
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cycles respiratoires du jeu de données. Les figures 2.21 et 2.22 illustrent les courbes prédites
durant une période respiratoire pour les différents algorithmes.

Ci-dessous, nous précisons les réglages adoptés pour chacune des méthodes, choisis pour
minimiser les erreurs de prédiction.

– Sans modèle [Ortmaier05] (SM) : La mémoire nécessaire afin de disposer de suffisamment
de données passées est de 9, 6 périodes respiratoires. h, p et P sont égaux respectivement
à 400, 10 et 5.

– Auto-Regressif (AR) : L’ordre du filtre est égal à 400 et le facteur d’oubli pour l’algorithme
RLS est égal à et 0.9999.

– FLC : nc est égal à 13 et nr à 4. Le facteur d’oubli est égal à 0.9999
– Linéaire à Paramètres Variants (LPV) : La composante respiratoire est approximée par une

spline cubique avec un facteur de lissage de 10−7 (Ce facteur peut varier de 0 à 1. Les
valeurs proches de 0 donnent plus de poids aux données). Le facteur d’oubli utilisé dans
le RLS qui sert à identifier les paramètres de la composante cardiaque est fixé à 0.9997.

– Modulation d’amplitude (MA) : nc, nr, nc1 et nr1 sont égaux respectivement à : 13, 4, 7 et
2. Le facteur d’oubli est égal à 0.9999.

RMS(µm) FLC AR LPV SM MA

axe x 107 118 73 82 65

axe y 125 148 94 59 76

axe z 653 739 682 705 617

TAB. 2.2 – Prédiction à une période cardiaque dans le futur - Premier jeu de données

2.3.3.2 Second jeu de données - Mouvement contraint

Une prédiction du mouvement à une période cardiaque dans le futur a été obtenue en util-
isant les différentes approches. Les résultats sont récapitulés dans le tableau 2.3. Les RMS sont
évaluées sur les 4 derniers cycles respiratoires du jeu de données. Les figures 2.23 et 2.24 illus-
trent les courbes prédites durant une période respiratoire pour les différents algorithmes.

Ci-dessous, nous précisons les réglages adoptés pour chacune des méthodes, choisis pour
minimiser les erreurs de prédiction.

– Sans modèle (SM) : La mémoire nécessaire afin de disposer de suffisamment de données
passées est de 11, 2 périodes respiratoires. h, p et P sont égaux respectivement à 200, 5 et
5.
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– Auto-Regressive (AR) : L’ordre du filtre est égal à 230 et le facteur d’oubli pour l’algorithme
RLS est égal à 0.9999.

– FLC : nc est égal à 8 et nr à 6. Le facteur d’oubli est égal à 0.99
– Linéaire à Paramètres Variants (LPV) : La composante respiratoire est approximée par une

spline cubique avec un facteur de lissage de 0.0001. Le facteur d’oubli utilisé dans le RLS
qui sert à identifier les paramètres de la composante cardiaque est fixé à 0.999.

– Modulation d’Amplitude (MA) : nc, nr, nc1 et nr1 sont égaux respectivement à : 8, 6, 4 et
2. Le facteur d’oubli est égal à 0.99.

RMS(µm) FLC AR LPV SM MA

axe x 12 15 16 10 10

axe y 18 21 25 16 13

TAB. 2.3 – Prédiction à une période cardiaque dans le futur - Second jeu de données

2.3.4 Discussion

L’utilisateur d’une méthode de prédiction pour la commande est intéressé par l’efficacité de
la prédiction et la simplicité des réglages permettant sa mise en œuvre. C’est le premier aspect
sous lequel nous examinerons les différentes méthodes. Par ailleurs, nous pouvons regarder plus
précisément les capacités des approches à prendre en compte deux caractéristiques majeures du
mouvement du coeur lors d’une opération de pontage, i.e la variabilité du rythme cardiaque
et le couplage entre les deux composantes du mouvement. C’est le deuxième aspect que nous
examinons. Le tableau 2.4 synthétise la discussion ci-après.

2.3.4.1 Le point de vue de l’utilisateur

Efficacité de la prédiction
La méthode basée sur une modulation d’amplitude améliore les résultats du FLC. Ce résultat est
prévisible car l’approche MA étend le FLC pour prendre en compte le couplage entre les deux
composantes du mouvement. Nous remarquons que les deux approches les plus efficaces sur les
deux jeux de données sont la modulation d’amplitude et l’algorithme sans modèle. La méthode
LPV donne de meilleurs résultats sur le premier jeu que sur le deuxième. Ceci peut s’expliquer
par une moins bonne extraction de la composante respiratoire lorsque le coeur est contraint par
un stabilisateur. Il est à noter que cette méthode a été élaborée pour prédire le mouvement d’un
coeur libre.

Simplicité du réglage
Les méthodes les plus simples à régler sont celles basées sur un modèle fréquentiel, i.e le FLC et
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la MA. En effet, une simple analyse spectrale permet de déterminer le nombre d’harmoniques
à prendre en compte. De plus, ce nombre est indépendant de la fréquence d’échantillonnage
choisie. Le réglage de l’approche LPV est également simple. Une fois la spline modélisant la
composante respiratoire identifiée, le nombre de paramètres à identifier est égal à deux fois le
nombre d’échantillons dans un cycle cardiaque. Pour le modèle auto-régressif le choix de l’ordre
du filtre n’est par contre pas évident, malgré l’indication donnée par les auteurs. Ces derniers
proposent de prendre un ordre égal à deux fois le nombre d’harmoniques significatives dans le
signal, car une sinusoïde peut être modélisée par un filtre autorégressif d’ordre deux. Cette règle
n’est pas vérifiable en pratique lorsque la période d’échantillonnage est petite et en présence de
bruits de mesure. Ainsi le choix de l’ordre du filtre auto-régressif nécessite plusieurs essais avant
d’aboutir à une solution correcte. L’approche sans modèle n’est pas intuitive à régler car les
paramètres à choisir ne sont pas directement liés à des connaissances a priori sur le mouvement
du coeur. Toutefois, en prenant une mémoire d’environ dix périodes respiratoires comme indiqué
dans [Ortmaier05], et en effectuant quelques essais afin de régler les autres paramètres, nous
arrivons rapidement à un résultat satisfaisant.

2.3.4.2 Les propriétés de l’algorithme

Variation de la fréquence cardiaque
Toutes les approches proposées peuvent prendre en compte une légère fluctuation de la fréquence
cardiaque. Pour le FLC et la MA, la fréquence cardiaque, qui peut être mesurée en ligne, est di-
rectement utilisée dans le calcul du régresseur. De plus les coefficients de Fourier sont estimés
à chaque pas d’échantillonnage à l’aide d’un algorithme avec facteur d’oubli. Pour le filtre auto-
régressif, les paramètres peuvent varier si la fréquence du mouvement change, et cela grâce au
facteur d’oubli utilisé dans l’estimation. Une modification de l’implémentation de l’algorithme
doit être apportée afin de pouvoir traiter un changement de la fréquence cardiaque. L’approche
sans modèle est aussi capable de s’adapter à une variation du rythme cardiaque mais avec un
temps de réponse plus long. En effet, il faut que la mémoire de stockage (environ dix périodes
respiratoires) soit complètement renouvelée afin de pouvoir effectuer des prédictions correctes.

Couplage entre les deux composantes du mouvement
Dans la catégorie des modèles fréquentiels, seule la MA considère un couplage entre les deux
composantes du mouvement.
Les approches temporelles ont été introduites afin de dépasser la limitation du FLC qui ne con-
sidère aucun couplage. Différents degrés de prise en compte de ce couplage ont été proposés. La
contribution la plus significative est sans doute l’approche LPV où une modélisation assez fine
est réalisée. Le filtre auto-régressif peut également prendre en compte le couplage si l’ordre du
filtre est bien choisi.
Comme elle ne se base sur aucune connaissance a priori l’approche sans modèle est tout à fait
apte à prendre en compte la dépendance entre les deux composantes du mouvement.

En conclusion, notre méthode basée sur la modulation d’amplitude donne des résultats
numériques prometteurs en comparaison avec les autres approches. De plus elle est simple à
implémenter et à règler pour un utilisateur désireux de l’intégrer à un schéma de commande
prédictif. Par ailleurs, elle tient compte de deux caractéristiques significatives du mouvement du
coeur dans un contexte de chirurgie : la variation du rythme cardiaque et le couplage entre les
deux composantes du mouvements.
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FLC AR LPV SM MA

Efficacité + - + ++ ++

Simplicité du réglage ++ - + + ++

Prise en compte de la variation de la fréquence cardiaque ++ ++ - - - ++

Prise en compte du couplage entre les 2 composantes - - + ++ ++ ++

TAB. 2.4 – Sommaire de la discussion

2.4 Conclusion

Dans ce chapitre, un ensemble d’expérimentations in vivo a, tout d’abord, été mis en place
pour caractériser l’interaction entre un stabilisateur et le muscle cardiaque. L’amplitude et le
contenu fréquentiel des composantes du torseur caractérisant cette interaction ont été évalués,
et un modèle viscoélastique identifié pour la direction prépondérante du mouvement.
Dans un second temps, nous nous sommes intéressés au problème de la prédiction du mouve-
ment cardiaque, afin de pouvoir envisager l’intégration d’une prédiction à la commande d’un
stabilisateur actif. Après un état de l’art détaillé des méthodes disponibles dans la littérature,
nous avons également proposé un algorithme de prédiction original. Ce dernier se montre per-
formant en comparaison avec les approches existantes.
Il est important de souligner que seule l’extrapolation des amplitudes d’effort au sujet humain
nous est nécessaire dans la suite. Ces valeurs vont, en effet, permettre de concevoir un sta-
bilisateur adapté à la morphologie humaine. En revanche, l’évaluation des lois de commandes
proposées est réalisée en considérant un sujet porcin, sur lequel nous pouvons réaliser les ex-
périmentations in vivo. Le modèle de mouvement cardiaque considéré pour la prédiction devrait
être directement utilisable dans le cas d’un sujet humain : nous utilisons en effet des modèles
paramétriques qui pourraient être facilement adaptés, et il existe de fortes similarités physi-
ologiques entre un cœur humain et un cœur porcin. L’extrapolation des paramètres du modèle
viscoélastique demande quand à elle d’être davantage approfondie.
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CHAPITRE 3

Conception de stabilisateurs cardiaques actifs
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Un stabilisateur passif totalement endoscopique, tel que celui évalué dans le chapitre précé-
dent, présente un mouvement résiduel important, et incompatible avec la précision requise par
un pontage coronarien. Sa géométrie peut notamment expliquer ce constat : un stabilisateur
totalement endoscopique se présente sous la forme d’une tige de 250mm de longueur, et de
diamètre n’excédant pas 10 mm. La longueur de la tige permet d’atteindre toute surface du my-
ocarde à partir du point d’insertion subxiphoïdal, et son diamètre est imposé par la contrainte
de passage par le trocart. Un simple calcul de résistance des matériaux montre alors qu’en con-
sidérant la tige pleine, et encastrée dans un support parfaitement rigide, son extrémité aura un
déplacement égal à 0,4mm sous l’effet d’un effort cardiaque de 7N (cf. Chapitre 2). Les déplace-
ments de l’extrémité du stabilisateur sont en réalité supérieurs, car d’une part sa structure est
tubulaire, pour permettre le passage des tubes d’aspiration et d’irrigation de la surface du cœur,
et d’autre part le support de fixation du stabilisateur n’est pas parfaitement rigide.

En conséquence, il s’agit dans ce chapitre de proposer une structure active, dénommée Cardi-
olock4, permettant de compenser les déformations inhérentes à la géométrie du dispositif. Dans
la suite, nous proposons en fait successivement deux structures : la première a pour objectif la
validation du principe de stabilisation active, et la deuxième de proposer une structure adaptée
à la chirurgie sur sujet humain.

4qui fait l’objet du dépôt de brevet PCT-FR08-050074
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3.1 Contexte de conception

Les stabilisateurs actifs que nous proposons reposent sur une structure commune. Ils sont
ainsi composés d’une tige dont l’extrémité distale est liée au myocarde, à l’instar des stabil-
isateurs passifs. Un étage d’actionnement assure par ailleurs le positionnement de la tige pour
compenser les mouvements résiduels estimés.
Ce choix présente, à notre sens, deux intérêts. D’une part, nous allons ainsi éviter d’introduire
des éléments actifs à l’intérieur du corps du patient, ce qui est appréciable sur le plan de la sécu-
rité du dispositif. D’autre part, il facilite la maîtrise de la stérilisation du mécanisme. En effet,
avec l’architecture proposée, la tige qui a vocation à pénétrer à l’intérieur du corps du patient
peut être stérilisée par un moyen conventionnel comme le passage en autoclave, alors que l’é-
tage d’actionnement, situé à l’extérieur du corps du patient, peut être placé dans une chaussette
stérile.

Notre analyse du torseur d’action mécanique exercé par le cœur sur un stabilisateur nous a mon-
tré que les couples peuvent être négligés alors que les efforts sont significatifs, notamment dans
l’axe postérieur-antérieur. En terme de déformation de la tige du stabilisateur, seuls les efforts
dans les directions perpendiculaires à la tige ont une influence notable : le déplacement selon
l’axe de la tige, correspondant à une sollicitation en traction-compression, est négligeable. Ces
efforts sont également ceux qui vont créer des couples importants sur la base du stabilisateur,
au niveau de sa fixation sur un porteur. Nous considérons donc dans la suite que pour assurer
la stabilisation de la surface du cœur l’étage d’actionnement doit être un mécanisme présentant
deux degrés de liberté en translation au niveau de l’extrémité de la tige.
Étant donnée la faible amplitude des déplacements à compenser, de l’ordre de quelques mil-
limètres, et le bras de levier dont nous disposons entre le trocart et l’extrémité du stabilisateur,
nous allons de plus considérer que les mobilités de l’étage d’actionnement peuvent être des ro-
tations.

Notre dispositif doit présenter une dynamique importante. En effet le contenu fréquentiel du
mouvement du cœur peut s’étendre jusqu’à une vingtaine de Hz. De plus l’accélération du my-
ocarde peut atteindre 10 ms−2 lorsque son mouvement est libre, et 0, 25 ms−2 lorsqu’un stabil-
isateur contraint son déplacement.

A notre sens, le stabilisateur actif doit enfin disposer d’un centre de rotation déporté (Remote
Center of Motion). Généralement le RCM est utilisé pour un robot médical afin de gérer la con-
trainte cinématique que représente le trocart, et éviter de blesser le patient. Dans notre cas, la
faible amplitude des déplacements du dispositif ne représente pas un danger pour le patient. En
revanche, le trocart, situé au niveau du subxiphoïde, est sujet à des déplacements provoqués par
la respiration qui peuvent atteindre 5 mm d’amplitude [Hostettler06]. Ces déplacements vont
induire des efforts sur la tige du stabilisateur au niveau de son point d’entrée. Nous devrions
pouvoir concevoir un mécanisme dont la rigidité nous permet de négliger les déplacements in-
duits par ces efforts. En revanche, si les mobilités en rotation du stabilisateur actif ne sont pas
effectuées autour du point d’entrée, les efforts sur la tige dûs à la respiration vont par ailleurs
induire des couples venant perturber la commande du dispositif. L’utilisation d’un mécanisme
de type RCM, autorisant le placement du centre de rotation au niveau du trocart, permet de
minimiser l’influence sur la commande de l’interaction trocart/stabilisateur.
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Dans ce travail, nous ne considérerons pas le problème de la conception des doigts de stabilisa-
tion, qui doivent présenter des mobilités en rotation pour s’adapter, dans une phase initiale de
positionnement, à la morphologie de la surface à stabiliser.

3.2 Choix technologiques

Les stabilisateurs actifs proposés reposent sur l’utilisation de technologies communes, à
savoir l’emploi de mécanismes compliants, et d’un actionnement piézoélectrique.

3.2.1 Mécanismes compliants

Nous avons choisi d’adopter des liaisons compliantes pour réaliser les articulations des dis-
positifs. Ces liaisons sont obtenues par affaiblissement de matière, différentes géométries étant
connues pour réaliser des mobilités élémentaires en rotation ou en translation [Trease04].

Notre choix est motivé par l’absence de jeu lors de l’utilisation de liaisons compliantes. En effet,
la précision requise pour notre application, et l’importance du bras de levier entre l’étage d’ac-
tionnement et le site d’intérêt rendent notre tolérance aux jeux de fonctionnement quasi-nulle.
Notons que ce type de liaisons présente bien entendu des limitations, comme par exemple la
faible amplitude des déplacements permise par la limite d’élasticité des matériaux.

Plusieurs approches sont possibles pour l’analyse et la synthèse de mécanismes compliants
[Niezrecki01, Dziedzick01, Trease06]. L’approche PRBM (Pseudo Rigid Body Model) [Howell01]
est particulièrement intéressante dans le cadre de la robotique : Ce formalisme permet d’anal-
yser les mécanismes compliants en utilisant les outils classiques d’analyse de systèmes de corps
rigides, les liaisons compliantes étant modélisées comme des liaisons parfaites associées en par-
allèle à des ressorts décrivant leur élasticité.

Les mécanismes compliants sont d’ores et déjà largement utilisés dans des applications néces-
sitant des grandes précisions comme la micromanipulation [Xu06], ou encore les interfaces
haptiques [Gillespie08]. Plusieurs instruments chirurgicaux robotisés ont également recours à
cette technologie [Savall06, Huang06, Choi05].

3.2.2 Actionnement piézoélectrique

Un matériau piézoélectrique a la propriété de se déformer lorsqu’il est soumis à champ élec-
trique. On parle alors d’effet piézoélectrique inverse. L’effet piézoélectrique consiste lui en la
génération d’une tension électrique par le matériau piézoélectrique lorsqu’il est soumis à des
contraintes mécaniques.

L’effet piézoélectrique inverse est utilisé pour réaliser des actionneurs. Nous ne parlerons pas
des actionneurs rotatifs basés sur l’utilisation de stators piézoélectriques, mis en résonance et
induisant par friction le mouvement d’un rotor par la génération d’une onde progressive. Nous
nous focalisons sur les actionneurs linéaires consistant en un empilement de céramiques pié-
zoélectriques minces, formant un empilement. Ce dernier vise à amplifier le mouvement généré
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par chaque céramique.
L’inconvénient majeur de ces actionneurs est la faible amplitude du déplacement disponible.
Plusieurs architectures amplificatrices ont par conséquent été proposées pour palier cette lacune
[Niezrecki01]. Un deuxième inconvénient est l’hystérésis que laisse apparaître le matériau pié-
zoélectrique.

L’avantage des actionneurs piézoélectriques linéaires réside dans l’absence de jeu lors de leur
fonctionnement. De plus, ils offrent une résolution de déplacement qui n’est limitée que par le
convertisseur numérique-analogique servant à les piloter. Ce type d’actionneurs délivre égale-
ment des efforts conséquents, et possède un temps de réponse très court.

Dans le cadre de ce travail, nous utilisons des actionneurs linéaires de chez Cedrat Technologies,
qui intègrent déjà d’une structure amplificatrice. Notre choix s’est porté plus particulièrement
sur l’actionneur APA120ML (Fig. 3.1) qui présente un bon compromis entre l’effort délivré, la
course disponible et l’encombrement. Nous reviendrons sur ce choix lors du dimensionnement
des dispositifs.

Structure amplificatrice

Empilement de
céramiques piézoélectriques

FIG. 3.1 – Actionneur piézoélectrique Cedrat APA120ML

Comme tout actionneur de ce type, l’APA120ML présente une boucle d’hystérésis (Fig. 3.2). Cet
effet indésirable est ici éliminé (Fig. 3.3) grâce à une boucle d’asservissement locale analogique
de type Proportionnel-Intégral basée sur une mesure du déplacement fournie par une jauge de
contraintes. Si un simple correcteur à boucle de rétroaction ne suffit pas, d’autres méthodes de
commande incluant une modélisation de l’hystérésis, par un terme de feedforward, peuvent être
envisagées [Hughes95, Ge97, Song05].

Le comportement d’un actionneur piézoélectrique dépend de la raideur ks de la structure
qu’il actionne. On distingue deux cas :

– ks est du même ordre de grandeur que kp, la raideur de l’actionneur piézoélectrique

Dans ce cas, l’actionneur peut effectuer un déplacement d’amplitude maximale up, et dans
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FIG. 3.2 – Boucle d’hystérésis de l’actionneur Cedrat APA120ML

le même temps exercer une force fp :{
up = up0(

kp

kp+ks
)

fp = kpup0(1− kp

kp+ks
)

avec up0 la course à vide de l’actionneur.

– ks est très petit devant kp

Dans ce cas, on peut considérer que l’actionneur est chargé par une force constante fs. Si
fs est inférieure à la force maximale que peut délivrer l’actionneur, la courbe de déplace-
ment en fonction de la tension est décalée de ν = Fs

ks
, mais la course reste inchangée.

Les deux types de comportement sont décrits par le modèle suivant, exprimant l’effort que peut
délivrer l’actionneur en fonction de la tension de commande V et de son son déplacement :

fp = NV − kpup (3.1)

où N est une caractéristique de l’actionneur piézoélectrique.

3.3 Stabilisateur à un degré de liberté : Cardiolock 1

Dans cette section, nous proposons un stabilisateur à un degré de liberté, permettant de
compenser les déplacements cardiaques résiduels dans la direction principale du mouvement
cardiaque.
Cette première version du stabilisateur actif Cardiolock a pour objectif de démontrer la faisabil-
ité du principe de compensation active. La cinématique adoptée est donc simple, et ne comprend
pas de RCM. De plus, le dimensionnement est réalisé pour uniquement compenser les mouve-
ments de la surface d’un cœur porcin : la structure n’a pas vocation à être employée chez un
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FIG. 3.3 – Suppression de l’hystérésis par intégration d’une boucle locale d’asservissement

sujet humain.

3.3.1 Choix de la cinématique

Comme nous disposons d’un actionneur piézoélectrique linéaire et que nous souhaitons
réaliser un mouvement de rotation de la tige du stabilisateur, nous devons choisir dans un pre-
mier temps la cinématique du mécanisme de transformation de mouvement nécessaire. Plusieurs
solutions classiques existent pour réaliser une telle transformation. Nous pouvons citer à titre
d’exemple les systèmes vis-écrou, pignon-crémaillère, câble-poulie ou bielle-manivelle. Nous
considérons cette dernière solution, du fait de sa simplicité, et de la possibilité de réaliser un
mécanisme compliant équivalent.
Etant données les faibles amplitudes entrant en jeu, nous pouvons penser qu’il est possible de
passer outre les règles habituelles de conception de mécanismes, et proposer une solution qui
présente une incompatibilité cinématique comme celle décrite par le schéma de gauche de la
figure 3.4 : l’actionneur tire sur une bielle qui provoque un mouvement de rotation au niveau
de la liaison pivot séparant la tige du bâti. Une telle solution est possible, mais elle augmente les
contraintes dans le mécanisme. A titre de comparaison, pour des mécanismes de performances
semblables, les contraintes de Von Mises obtenues par simulation varient entre [−57 , 20] MPa
dans le cas d’une incompatibilité cinématique et [−27 , 20] MPa dans le cas d’une cinématique de
type bielle-manivelle. De plus, ne pas utiliser cette dernière implique le chargement de l’action-
neur dans une direction autre que son axe de déplacement. Ceci peut endommager l’empilement
de céramiques piézoélectriques de l’actionneur.

Deux choix restent à réaliser avant de faire la synthèse géométrique du mécanisme. Le premier
concerne la position de l’actionneur. Le choix le plus judicieux est certainement de le fixer au
bâti : cela limite les masses en mouvement, qui vont déteriorer les performances dynamiques
du mécanisme. Sur la figure 3.5, nous considérons deux possibilités de positionnement de l’ac-
tionneur : la première correspond à la solution adoptée, et la seconde illustre une autre solution
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où l’actionneur est situé entre les deux liaisons pivots composant la bielle. Une analyse modale
par méthode des éléments finis montre que les fréquences propres sont donc abaissées, avec par
exemple une deuxième fréquence propre passant de 420 Hz à 395 Hz si l’actionneur n’est pas
solidaire du bâti.

Le deuxième choix concerne la position des liaisons pivots du mécanisme. Nous évitons les
configurations comme celle représentée sur la figure 3.6, car l’actionneur est sollicité dans une
direction autre que son axe de déplacement.

La figure 3.7 présente donc la modélisation par approche PRBM de la cinématique retenue pour
Cardiolock 1. Pour bien expliciter le principe du dispositif de stabilisation, la figure 3.8 montre
de manière séquentielle la compensation du mouvement cardiaque. En contact avec la surface
du cœur, le stabilisateur subit des efforts au niveau des doigts d’aspiration. Ces efforts entraînent
la déflexion de la tige et l’apparition de mouvements résiduels. Grâce à une mesure extéroceptive
de la position de l’extrémité de la tige, on commande la position de l’actionneur pour modifier
la géométrie de la chaîne fermée que constitue le système bielle-manivelle, et rejeter ainsi l’effet
de la perturbation.

Actionneur

Mécanisme sans Bielle-manivelle Mécanisme avec Bielle-manivelle

Actionneur

FIG. 3.4 – Choix de la cinématique du Cardiolock 1

3.3.2 Dimensionnement

Une fois la cinématique choisie, il nous reste maintenant à choisir les dimensions des dif-
férents éléments. La tige est cylindrique, de longueur 300 mm pour pouvoir atteindre toute sur-
face du cœur à partir du point d’insertion, et de diamètre d = 10 mm pour rester compatible
avec une approche totalement endoscopique. La bielle et la manivelle sont choisies comme étant
également des pièces cylindriques, de diamètre 10 mm. Ce choix facilite l’usinage des pièces. Les
dimensions restant à déterminer sont donc d2, la longueur de la bielle, d1 et e les longueurs des
pièces formant la manivelle.
Pour les liaisons pivots compliantes, nous avons choisi d’adopter des liaisons à col circulaire,
avec une épaisseur minimale h à déterminer. Les variables de dimmensionnement sont donc
finalement (d1, d2, h, e).
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Actionneur fixé au bâti Actionneur entre les deux pivots

FIG. 3.5 – Choix de la position de l’actionneur

FIG. 3.6 – Choix de la disposition des liaisons pivots

Pour cette version du stabilisateur, nous allons privilégier le deuxième mode du fonctionnement
de l’actionneur présenté en section 3.2.2, qui permet de disposer de la course maximale de
l’actionneur, même en présence de la charge cardiaque. Pour ce faire, il faut que la raideur de
l’actionneur soit très supérieure à celle du système bielle-manivelle et de la tige. En utilisant le
formalisme PRBM, nous pouvons approcher la raideur équivalente en face de l’actionneur pié-
zoélectrique par :

keq = 2
Kr

d2
1

(
− e

d2
+
e2

d2
2

+ 1
)

(3.2)

Nous imposons donc la contrainte suivante pour pouvoir négliger cette raideur en compara-
ison avec la raideur kp de l’actionneur piézoélectrique :

keq ≤ 0.1kp (3.3)

Trois autres contraintes interviennent dans le choix des dimensions :
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d1
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FIG. 3.7 – Schématisation par approche PRBM de la cinématique retenue

(a) Effet de l’effort cardiaque (b) Compensation de l’effort cardiaque

FIG. 3.8 – Illustration du principe de la compensation (déplacements amplifiés pour la représen-

tation)

– une contrainte géométrique : La course de l’actionneur doit suffire à compenser le mouve-
ment provoqué par l’effort cardiaque ;

– une contrainte d’équilibre statique : La force de l’actionneur doit pouvoir compenser la
force appliquée sur l’extrémité du stabilisateur par le cœur ainsi que les moments de rap-
pel des ressorts de torsion modélisant l’élasticité des liaisons pivots compliantes. Nous
analyserons le comportement dynamique durant la validation du dimensionnement ;

– une contrainte de fatigue du matériau : Il faut veiller à ce que les contraintes dans les
matériaux soient en deçà de la limite de fatigue du matériau [Ashby07].

Si nous considérons que la tige est encastrée dans la manivelle, le déplacement a provoqué par
l’effort cardiaque fc, est obtenu en exprimant le comportement en flexion de la tige :

a =
fcL

3

3EI
(3.4)

où E est le module d’élasticité du matériau de la tige et I le moment quadratique de cette
dernière.

En considérant des petits déplacements, la rotation de la manivelle nécessaire à la compensation
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du déplacement a peut être alors écrite comme suit :

α∗ =
fcL

3

3(L+ e)EI
(3.5)

Le modèle géométrique inverse du système bielle-manivelle, exprimant le déplacement de l’ac-
tionneur u en fonction de l’angle de rotation de la manivelle α s’exprime sous la forme suivante :

up(α) = d1 sin(α) + e(1− cos(α)) + d2((1− (
d1(cos(α)− 1) + e sin(α)

d2
)2)

1
2 − 1) (3.6)

Avec ce modèle, nous pouvons exprimer la contrainte géométrique de la façon suivante :

up(α∗) ≤ 130µm (3.7)

pour l’actionneur APA120ML.
Quand le déplacement de l’extrémité du stabilisateur provoqué par l’effort cardiaque est com-
pensé, il faut qu’il y ait équilibre statique entre l’effort cardiaque et celui délivré par l’actionneur
piézoélectrique. En écrivant les équations d’équilibre statique pour chacun des éléments du mé-
canisme, nous pouvons établir l’expression de la force fp nécessaire du côté de l’actionneur,
s’exprimant en fonction de la rotation α de la manivelle de la manière suivante, par approxima-
tion au premier ordre :

fp(α) = fc
e+ L

d1
+

(
fc

(L+ e)(−d2 + e)e
d2d2

1

)
α+

(
2
Kr

d1
(− e

d2
+
e2

d2
2

+ 1)
)
α (3.8)

avec Kr la raideur en torsion modélisant l’elasticité des des articulations pivots [Pham02].
Nous pouvons ainsi définir la contrainte de l’équilibre statique de la façon suivante :

fp(α∗) ≤ 1400 N (3.9)

pour l’actionneur APA120ML.
Des contraintes apparaîssent dans le mécanisme, sous l’effet de la sollicitation cardiaque et de
l’effort de l’actionneur. Les valeurs maximales de ces contraintes apparaîssent au niveau des li-
aisons compliantes. La contrainte maximale pour une articulation i peut être exprimée de la
façon suivante [Pham02] :

σmaxi =
Mh

2Ji
(3.10)

avec M le moment appliqué sur la liaison, qui dépend de la force cardiaque et de l’effort de l’ac-
tionneur nécessaire à la compensation, h son épaisseur minimale, et Ji le moment quadratique
de la plus petite section de la ième liaison.

Les dernières contraintes de conception peuvent donc être formulées ainsi :
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3.3. Stabilisateur à un degré de liberté : Cardiolock 1

σmaxi ≤ 100 MPa , i ∈ [1, 3] (3.11)

pour le matériau considéré, un acier inoxydable 316L.

Afin d’obtenir un jeu de paramètres géométriques respectant l’ensemble des contraintes énon-
cées, nous avons effectué une minimisation deKr sous les contraintes données par (3.2), (3.11),
(3.7) et (3.9). Cette procédure nous permet d’assurer le respect simultané de l’ensemble des
contraintes. La géométrie finalement sélectionnée est définie par : h = 0.5 mm, e = 10 mm,
d1 = 30 mm et d2 = 18 mm.

3.3.3 Analyse du comportement

3.3.3.1 Description

Comme exposé précédemment, Cardiolock 1 comprend finalement deux parties distinctes (Fig.
3.9). La première comprend le système d’actionnement, i.e. le mécanisme de transformation de
mouvement et l’actionneur piézoélectrique.

FIG. 3.9 – Vue générale CAO du dispositif Cardiolock 1

La deuxième partie comprend la tige du stabilisateur devant approcher le cœur, avec à son
extrémité les doigts de stabilisation. Cette partie est passive et dépourvue de capteur.

3.3.3.2 Rigidité équivalente pour le pilotage de l’actionneur

Une simulation par éléments finis nous permet d’évaluer la rigidité du ressort équivalent
agissant contre l’actionneur. Cette rigidité a été considérée faible devant celle de l’actionneur,
en introduisant explicitement la contrainte dans le choix des paramètres géométriques. La sim-
ulation montre qu’effectivement nous obtenons une structure qui ne va pas modifier le com-
portement de l’actionneur en terme de déplacement atteignable : la rigidité estimée est égale à
0,02N/µ m, à comparer à la raideur de l’actionneur sélectionné, égale à 10,8N/µm.
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Chapitre 3. Conception de stabilisateurs cardiaques actifs

3.3.3.3 Espace de travail accessible

L’amplitude de déplacement de l’extrémité du stabilisateur évaluée numériquement est égale
à 1,47mm pour un déplacement de l’actionneur égal à 130µm, en l’absence d’effort cardiaque.
Cette amplitude est tout à fait compatible avec la valeur analytique que l’on peut estimer, à partir
d’un simple modèle cinématique, égale à 1,48mm.

3.3.3.4 Compensation des mouvements résiduels - Analyse statique

Le mécanisme est représenté sur la figure 3.10, en imposant au niveau de l’actionneur un
déplacement égal à la sa course maximale, et un effort à l’extrémité du stabilisateur égal à 4N.
Nous pouvons remarquer que le déplacement de la tige est supérieur à ce qui est nécessaire pour
simplement annuler le mouvement résiduel. La "marge" de compensation est égale à 1,02mm.

FIG. 3.10 – Déplacements du stabilisateur en imposant la course maximale à l’actionneur et un

effort de 4N en bout. Déplacements amplifiés sur la figure, exprimés en mm sur la légende.

3.3.3.5 Analyse dynamique

L’analyse modale du dispositif montre que les quatre premiers modes propres se produisent
à des fréquences égales à 46, 6 Hz, 66, 3 Hz, 294, 2 Hz et 370, 7 Hz. Les formes propres associées
sont décrites dans le tableau 3.1.

Pour vérifier que le système possède des propriétés dynamiques suffisantes, nous devrions pren-
dre en compte simultanément son comportement dynamique, celui du cœur et la stratégie de
commande adoptée. Nous simplifions ici l’analyse en considérant, dans un premier temps, que la
tige du stabilisateur est parfaitement rigide. Nous considérons que les capacités dynamiques du
dispositif sont suffisantes s’il est possible d’obtenir une accélération instantanée de l’extrémité
de la tige égale à 1 g lorsque cette dernière est déplacée d’une grandeur correspondant à la
déflexion à compenser et subit un effort cardiaque de 4 N. Notons que la valeur de l’accélération
choisie correspond à celle de la surface libre d’un cœur, ce qui rend les performances que nous
allons obtenir assez conservatives.
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3.3. Stabilisateur à un degré de liberté : Cardiolock 1

En première approximation, nous pouvons approcher notre système par une tige rigide d’inertie
I et de longueur L, effectuant une rotation d’un angle θ par rapport au bâti. Cette tige est
actionnée par un moment moteur égal à fpd1, générée par l’actionneur piézoélectrique. Un
moment de charge est en même temps crée par l’effort cardiaque fc appliqué à l’extrémité de la
tige. Nous pouvons alors écrire

Iθ̈ = fpd1 − fcL (3.12)

Par ailleurs θ, l’angle de rotation de la tige, est liée au déplacement de l’actionneur par :

θ =
up

d1
=
ue

L
(3.13)

L’effort délivré par l’actionneur peut être décrit, en deçà de sa fréquence de résonance, par :

fp = NV −Kpup (3.14)

avec N la caractéristique de l’actionneur, V sa tension d’alimentation.

En injectant l’équation (3.14) et le deuxième terme de (3.13) dans (3.12), nous obtenons une
relation entre l’accélération de l’extrémité de la tige üe et le déplacement de l’actionneur up.
Cette relation dépend naturellement de la force cardiaque appliqué fc, de l’inertie du système I
et de la caractéristique de l’actionneur. Si l’on impose dans cette équation üe = 1 g et fc = 4 N,
nous pouvons obtenir l’espace de travail opérationnel : ue ∈ [0; 0, 67] mm. Au delà, l’actionneur
ne peut plus fournir l’effort requis pour obtenir l’accélération considérée nécessaire au bout du
dispositif. Le déplacement de l’extrémité de la tige, dû à la flexion de cette dernière, est égal à
0, 47 mm pour un effort cardiaque de 4 N. Nous pouvons donc conclure que la stabilisation peut
être réalisée de manière satisfaisante.

3.3.3.6 Fatigue du mécanisme

En considérant l’application simultanée du déplacement maximal de l’actionneur et d’un
effort cardiaque de 4N, la contrainte maximale de Von Mises est égale à 125MPa (Fig. 3.11).
Ce niveau de contrainte est légèrement supérieur à la valeur imposée lors du dimensionnement.
L’écart provient de l’expression simplifiée de la contrainte alors utilisée, et la valeur obtenue par
simulation reste tolérable.

3.3.4 Validation expérimentale

3.3.4.1 Réalisation

Les liaisons compliantes du mécanisme ont été réalisées par usinage sur centre d’usinage à
commande numérique. Le dispositif après assemblage, avec le dispositif expérimental d’évalua-
tion, est représenté en figures 3.12 et 3.13.

3.3.4.2 Espace de travail

La caméra rapide destinée à l’évaluation pour la commande des déplacements de l’extrémité
de la tige du stabilisateur a tout d’abord été utilisée pour évaluer, en l’absence de perturbation,
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Numéro du mode Fréquence Description du mode

1 46,6Hz

Premier mode latéral de la poutre

avec contribution du mécanisme

de transformation de mouvement

2 66,3Hz

Premier mode vertical de la poutre

avec contribution du mécanisme

de transformation de mouvement

3 294,2Hz

Deuxième mode latéral de la poutre

avec contribution du mécanisme

de transformation de mouvement

4 370,7Hz

Deuxième mode vertical de la poutre

avec contribution du mécanisme

de transformation de mouvement

TAB. 3.1 – Description des quatre premiers modes propres de Cardiolock 1.
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3.3. Stabilisateur à un degré de liberté : Cardiolock 1

FIG. 3.11 – Contrainte de Von Mises dans le mécanisme, en imposant la course maximale à

l’actionneur et un effort de 4N en bout. Contraintes exprimées en kPa sur la légende.

le déplacement accessible grâce à l’actionneur piézoélectrique. Du fait de l’optique utilisée, l’ac-
tionneur n’a pu être commandé sur l’ensemble de sa plage de fonctionnement, l’espace de travail
étant trop grand par rapport au déplacement mesurable par vision. Sur la figure 3.14, nous pou-
vons visualiser l’amplitude du déplacement du marqueur situé à l’extrémité du stabilisateur pour
une tension de commande évoluant entre -1V et 5,5V.
Remarquons la linéarité du déplacement obtenu en fonction de la tension de commande. Par
extrapolation, il est possible alors d"estimer l’amplitude de déplacement accessible, à savoir
finalement 1,39mm. Cette valeur est à comparer à celle estimée par simulation numérique,
égale à 1,47mm : la différence est de l’ordre de 6%.

3.3.4.3 Rigidité

Par application d’une masse connue, nous pouvons évaluer la rigidité du dispositif, définie
comme le rapport entre effort et déplacement à l’extrémité de la tige du stabilisateur. En l’ab-
sence d’asservissement de l’actionneur, nous identifions une raideur égale à 6,45N/mm. La mise
en route de la boucle locale d’asservissement de l’actionneur permet de diminuer les déplace-
ments de ce dernier, et l’on constate logiquement une légère augmentation de la raideur, avec
une valeur dans ce cas égale à 6,56N/mm.
Ces valeurs sont sensiblement différentes de celles identifiées par simulation numérique. Dans
ce cas, la rigidité attendue du dispositif est égale à 8,33N/mm en l’absence de contrôle de l’ac-
tionneur, et 8,78N/mm avec la boucle locale d’asservissement. Des mesures complémentaires
sur le dispositif ont montré que des flexibilités non prises en compte dans la simulation exis-
tent au niveau du support sur lequel Cardiolock est installé. Ceci montre qu’il est nécessaire de
majorer les capacités de compensation du dispositif pour parvenir à supprimer les mouvements
résiduels dûs à des flexibilités en amont du dispositif. Cet aspect sera également pris en compte
dans la suite pour le deuxième dispositif. Dans le cas de Cardiolock 1 nous constatons que nous
disposons d’une marge de manœuvre suffisante.
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FIG. 3.12 – Vue générale du dispositif Cardiolock 1 sur son banc d’évaluation

FIG. 3.13 – Zoom sur le mécanisme de transformation de mouvement

3.3.4.4 Analyse modale

Une analyse fréquentielle du dispositif a été réalisée, en utilisant l’actionneur piézoélec-
trique comme source d’excitation. Les diagrammes de Bode obtenus, qui seront analysés dans
le chapitre suivant, montrent l’existence d’une résonance dans le sens du déplacement contrôlé
de l’extrémité du stabilisateur à une fréquence égale à 59Hz, et une résonance dans la direction
latérale à 40Hz.
Les valeurs initialement estimées par simulation numérique sont sensiblement différentes :
les deux premiers modes identifiés ont les mêmes formes propres, mais se produisent à des
fréquences de 46,7 et 68,7Hz. L’écart existant sur le deuxième mode peut s’expliquer a posteri-
ori par l’analyse de la sensibilité du dispositif à la qualité des liaisons au niveau de la bielle du
mécanisme. Cette pièce possède des surfaces de contact de faible taille, notamment au niveau de
sa liaison avec l’actionneur. Lorsque l’on évalue numériquement les modes propres de la struc-
ture en modifiant d’1 mm le diamètre nominal de la surface de contact à cet endroit, on déplace
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FIG. 3.14 – Déplacement de l’extrémité du stabilisateur en fonction de la tension de commande

de l’actionneur piézoélectrique.

les modes propres à 45,6Hz et 59,3Hz. La valeur du deuxième mode est alors comparable à la
valeur expérimentale. La valeur de la première fréquence propre du système est sans doute par
ailleurs affectée par les flexibilités additionnelles constatées lors de l’estimation de rigidité.

3.4 Stabilisateur à deux degrés de liberté : Cardiolock 2

Dans un deuxième temps, nous nous intéressons au développement d’un stabilisateur com-
patible avec la chirurgie sur sujet humain. Cela implique :

– de pouvoir effectuer la compensation des mouvements résiduels de la surface du coeur en
présence d’efforts de l’ordre de 7N ;

– de pouvoir compenser des mouvements résiduels selon les deux directions perpendicu-
laires à la tige du stabilisateur ;

– d’utiliser un dispositif présentant un centre de rotation confondu avec le point d’insertion,
afin de minimiser l’influence du trocart sur la commande du dispositif.

3.4.1 Cinématique

3.4.1.1 Schéma cinématique global

D’un point de vue cinématique, les contraintes énoncées amènent à rechercher une structure
présentant deux degrés de liberté en rotation, avec un centre de sphéricité correspondant au
point d’insertion du dispositif. De telles propriétés peuvent être obtenues en considérant une
architecture série ou parallèle. Différents mécanismes sphériques parallèles ont ainsi été pro-
posés [Gosselin89, Fang04, Gregorio04], pour lesquels il serait possible de positionner le centre
de rotation au point d’insertion du stabilisateur (Fig. 3.15).
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FIG. 3.15 – Exemples de mécanismes parallèles sphériques permettant de disposer d’un cen-

tre de rotation coïncident avec le point d’insertion : mécanismes 3-RRS [Fang04] et 3-

RSR [Gregorio04]

Pour ces architectures, il est fait appel à des liaisons rotules, cardans, qui restent délicates à
réaliser dans le cas de mécanismes compliants. Par ailleurs, la propriété de sphéricité des mé-
canismes est obtenue par le mouvement sphérique de chaque jambe liant la base à l’effecteur,
ou bien par un agencement particulier des liaisons composant les chaînes cinématiques. Dans
les deux cas, si lors de la réalisation ou de l’assemblage les contraintes d’agencement ne sont
pas respectées, la nature des mouvements de l’effecteur va être modifiée, et difficile à déterminer.

L’analyse du comportement de Cardiolock 1 a par ailleurs montré que les propriétés du disposi-
tif ont été sensiblement affectées par la complexité de l’assemblage, certaines liaisons de faible
surface ayant une influence sensible sur les performances du stabilisateur. Le parti a donc été
pris de minimiser ce type de risque pour le deuxième dispositif, en considérant une architecture
simple sur le plan de sa réalisation et de son assemblage. Nous considérons en conséquence une
architecture série pour le dispositif, avec deux liaisons pivots s’intersectant au point d’insertion
dans le patient (Fig. 3.16).

La disposition retenue permet d’obtenir un comportement découplé dans la configuration représen-
tée. En effet nous pouvons voir sur la figure 3.16 que la première liaison pivot J1 a son axe situé
dans un plan horizontal contenant l’axe de la tige, et va donc permettre de déplacer l’extrémité
de la tige dans une direction verticale notée xe. De manière analogue, la deuxième liaison pivot
J2 a son axe situé dans un plan vertical contenant l’axe de la tige du stabilisateur, et permet un
déplacement dans la direction ye.

Dans l’étude de Cardiolock 1, nous avons pu constater que l’utilisation d’un modèle cinématique
permettait d’avoir une bonne estimation des propriétés du dispositif, les rotations de l’effecteur
restant de faible amplitude. Nous analysons donc ici le mécanisme en utilisant simplement dans
un premier temps son modèle cinématique. Celui-ci décrit la relation entre le vecteur des vitesses
articulaires (θ̇1, θ̇2)T et les vitesses de l’extrémité de la tige (ẋ, ẏ)T :
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FIG. 3.16 – Schéma cinématique de l’architecture série de Cardiolock 2.

(
ẋ
ẏ

)
=

(
L sin(α1) 0

0 L sin(α2)

)(
θ̇1
θ̇2

)
(3.15)

Les paramètres géométriques intervenant dans ce modèle sont les angles (α1, α2) définissant
l’angle des liaisons J1 et J2 avec la tige et la longueur L de cette dernière. Cette longueur est
contrainte par l’application. Seuls 2 paramètres doivent donc être définis.

3.4.1.2 Mécanismes de transformation de mouvement

Le choix de (α1, α2) est bien évidemmment contraint par l’actionnement des liaisons pivots,
que nous n’avons pas encore évoqué. Pour une amplitude donnée des déplacements de l’ef-
fecteur, le modèle cinématique montre que le débattement angulaire de chaque liaison pivot
augmente lorsque les angles (α1, α2) diminuent.

Nous avons choisi d’utiliser des actionneurs piezo-électriques, dont l’amplitude de déplacement
reste limitée. Pour ce deuxième prototype, nous considérons de nouveau les actionneurs Cedrat
APA120ML, dont la course maximale est de 130µm. Il s’agit donc de choisir un mécanisme de
transformation de mouvement permettant de convertir ce déplacement linéaire en une rotation
suffisante de chacune des liaisons pivots.

Précédemment, pour Cardiolock 1, un simple mécanisme de type bielle-manivelle a été utilisé
pour effectuer la transformation de mouvement. Il était alors possible de tirer profit directement
du bras de levier que constitue la longueur L de la tige (Fig. 3.17) : le déplacement de l’extrémité
de la tige ue est alors égal à

ue = L
up

d1
(3.16)

avec up le déplacement de l’actionneur. Dans le cas présent, un mécanisme de type bielle-
manivelle pourrait être installé perpendiculairement à chaque liaison pivot représentée sur la
figure 3.16. Cependant, l’amplification de déplacement que procure la tige est sensiblement ré-
duite : pour fixer les idées, l’utilisation d’un angle αi, i ∈ [1, 2] (Fig. 3.16) de 25̊ revient à diviser
par 2,5 le ratio que l’on obtiendrait pour Cardiolock 1 entre le déplacement de l’actionneur et
celui de l’extrémité de la tige. Utiliser un tel mécanisme imposerait donc de réduire nettement

89



Chapitre 3. Conception de stabilisateurs cardiaques actifs
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FIG. 3.17 – Mécanisme de transformation de mouvement de Cardiolock 1.

la valeur du paramètre d1 (Fig. 3.17). Ceci peut poser problème car le mécanisme risque alors
de présenter une faible rigidité, par exemple si l’on considère un effort appliqué sur le dispositif
dans la direction Y de la figure 3.17. Il paraît préférable de s’orienter vers un mécanisme de
transformation de mouvement pour lequel nous pouvons facilement imposer de grands rapports
entre le déplacement en rotation de la tige du stabilisateur et le déplacement en translation de
l’actionneur, tout en conservant une rigidité du système importante.

Pour des mécanismes parallèles, il est en fait possible d’obtenir une structure présentant des
propriétés de rigidité intéressantes, tout en ayant un rapport important entre le déplacement
de son effecteur et celui de ses actionneurs. Pour ces mécanismes, les vitesses articulaires q̇ et
opérationnelles ẋ sont liées par le modèle cinématique :

Jqq̇ = Jxẋ (3.17)

où Jx subit une perte de rang dans une singularité parallèle [Gosselin90]. Ceci signifie que
ẋ 6= 0 peut être obtenu alors que q̇ = 0 et, au voisinage de cette singularité, le rapport entre
vitesses de l’effecteur et des actionneurs tend à augmenter.

Dans notre cas, nous devons disposer d’une liaison pivot actionnée par un actionneur piezo-
électrique délivrant un mouvement linéaire. Nous souhaitons avoir un dispositif présentant des
rigidités équivalentes dans les différentes directions. Une structure simple à laquelle nous pou-
vons penser est une structure parallèle plane, dont nous pouvons choisir l’épaisseur, dans le
cadre d’une réalisation sous forme de mécanisme compliant, afin de contrôler les flexibilités
hors-plan. Plus particulièrement, nous considérons une mécanisme de type 3-PRR, dans une
configuration proche d’une singularité parallèle. Une telle configuration est représentée sur la
figure 3.18 : seule l’angle ǫ évite au mécanisme d’être pleinement en singularité. L’effecteur du
mécanisme est choisi comme étant un triangle équilatéral, pour des raisons de symétrie.

La position des points Ai, i ∈ [1, 3] est contrôlée par des liaisons glissières actionnées. Leurs
directions sont définies par les vecteurs directeurs unitaires ui, i ∈ [1, 3], et qi désigne la position
articulaire. La pose de l’effecteur est définie par la position (x, y) du point E et son orientation
θ. Pour un tel mécanisme, le modèle cinématique inverse peut facilement être étudié en utilisant
les propriétés d’équiprojectivité des vitesses. Les vitesses des extrémités d’un élément AiBi sont
en effet liées par la relation suivante :

vAi
·AiBi = vBi

·AiBi (3.18)
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FIG. 3.18 – Mécanisme de type 3-PRR au voisinage d’une singularité.

Cette relation peut être exprimée en faisant intervenir les vitesses des liaisons glissières action-
nées q̇i, et (ẋ, ẏ, θ̇)T le vecteur des vitesses opérationnelles :

q̇iui ·AiBi = (ẋ, ẏ)T ·AiBi + (BiE× θ̇z) ·AiBi (3.19)

avec z le vecteur unitaire normal au plan du mécanisme. L’équation (3.19) peut être réécrite
comme un produit matriciel :

Jxẋ = Jqq̇ (3.20)

avec

Jx =

 A1B1|x A1B1|y θ̇(A1B1 ×B1E)|z
A2B2|x A2B2|y θ̇(A2B2 ×B2E)|z
A3B3|x A3B3|y θ̇(A3B3 ×B3E)|z

 (3.21)

et

Jq =

 u1 ·A1B1 0 0
0 u2 ·A2B2 0
0 0 u3 ·A3B3

 (3.22)

Dans la configuration représentée en figure 3.18, les premier et troisième éléments de la troisième
colonne de Jx sont égaux à 0 : les éléments A1B1 et A3B3 sont en effet alignés avec respective-
ment les vecteurs A1E and A3E. En conséquence, si l’on considère des vitesses nulles pour les
jambes 1 et 3 du mécanisme, la vitesse du centre de l’effecteur (ẋ, ẏ) sera nulle, et l’on aura la
relation suivante entre la vitesse de l’actionneur 2 et la vitesse angulaire θ̇ :

θ̇ =
1

Rsin(ǫ)
q̇2 (3.23)

avec R = ‖EB2‖
La structure parallèle est donc alors équivalente à une liaison pivot, actionnée par le biais d’une
liaison glissière. Le rapport entre les vitesses q̇2 et θ̇, ou bien encore un petit déplacement δq2
et une petite rotation δθ, est inversement proportionnel à la valeur de ǫ. Il est donc possible de
contrôler de manière simple ce rapport et d’obtenir un grand ratio rotation/transation. Finale-
ment nous obtenons une structure parallèle pour laquelle nous devrions obtenir des propriétés
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de rigidité intéressantes, pour laquelle nous pouvons par ailleurs piloter le facteur d’amplifica-
tion du déplacement de l’actionneur par le choix du paramètre ǫ, qui représente en un sens la
proximité de la singularité.
La structure adoptée pour Cardiolock 2 peut ainsi être décrite comme une architecture série
sphérique, chaque liaison pivot actionnée étant obtenue par un mécanisme de transformation de
mouvement basé sur une cinématique parallèle en quasi-singularité. Les mécanismes de trans-
formation de mouvement sont pilotés par des actionneurs piézoélectriques, ces mécanismes
étant des structures compliantes.
L’utilisation proposée du voisinage de singularités parallèles pour amplifier le déplacement des
actionneurs est à notre connaissance assez originale. Ronchi et al [Ronchi05] ont proposé d’u-
tiliser le voisinage d’une singularité série, afin d’améliorer la résolution en déplacement d’un
mécanisme, ce qui est l’approche inverse. Ranganath et al [Ranganath06] ont également con-
sidéré l’utilisation d’un mécanisme parallèle dans une configuration proche d’une singularité
parallèle. L’objectif était cependant alors d’amplifier les efforts exercés sur l’effecteur pour en
faciliter la mesure au niveau des liaisons du mécanisme, dans une configuration statique.
La problématique abordée, à savoir l’amplification des déplacements fournis par des actionneurs
piézoélectriques, est un champ où la littérature est assez abondante. Un certain nombre de struc-
tures ont par exemple été proposées pour amplifier le déplacement linéaire des actionneurs, en
fournissant un autre déplacement linéaire. Dans les travaux relatifs [Niezrecki01, Ouyang05,
Ma06], la conception est effectuée en utilisant les outils de la mécanique des milieux continus,
ou parfois des modèles de corps rigides comme dans notre cas. Des outils d’analyse de ciné-
matique de corps rigides sont alors utilisés, pour rechercher des solutions d’amplification. Les
solutions finalement proposées reposent sur l’utilisation de singularités parallèles, par exemple
dans le cas de structure de type pont [Ma06], mais sans avoir fait le lien avec les résultats
connus, et utilisés ici, de la communauté roboticienne.

3.4.2 Dimensionnement

3.4.2.1 Contraintes de dimensionnement

Dans la partie précédente, nous nous sommes appuyés sur des modèles de solides rigides
pour mettre en place les modèles cinématiques décrivant le comportement du système. La
prise en compte de la raideur des liaisons est en revanche nécessaire pour évaluer par exem-
ple l’état de contrainte des éléments du mécanisme. Nous utilisons pour ce faire des évaluations
numériques par méthode des éléments finis.

Pour Cardiolock 1, le dimensionnement a été réalisé en incluant comme contrainte que la rigidité
équivalente du mécanisme devait rester faible devant celle de l’actionneur. Ceci pour considérer
un mode de pilotage en déplacement de l’actionneur où toute sa course reste accessible. Nous
levons ici cette contrainte, et considérons simplement :

– que le déplacement de l’extrémité de la tige doit être de l’ordre de 1,5mm dans les deux
directions de déplacement en l’absence d’effort cardiaque, pour disposer de marges de
compensation suffisantes ;

– que les contraintes doivent rester admissibles pour une utilisation dynamique du disposi-
tif, i.e. en compensant les déplacements résiduels à une fréquence qui est celle du rythme
cardiaque.
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Il faut ici mentionner que la tige du stabilisateur considérée diffère légèrement de celle de
Cardiolock 1 : il s’agit d’une tige de longueur 250mm, pour être comparable au seul disposi-
tif commercial existant, le Medtronic Octopus TE, et tubulaire, pour potentiellement pouvoir
passer les tubes nécessaires à l’aspiration au niveau des doigts du stabilisateur. L’utilisation d’un
tube au lieu d’une tige pleine a pour conséquence l’augmentation de la déformation sous effort
cardiaque. Pour la tige considérée dans la suite, de diamètre extérieur 10mm et intérieur 7mm,
la déformation sous 7N est de 0,55mm.

La démarche de dimensionnement a été itérative, en intervenant à la fois sur les paramètres
décrivant l’architecture série et les paramètres définissant les structures parallèles jouant le rôle
de liaisons pivots actionnées. Nous présentons tout d’abord dans la suite quelques éléments
de démarche, puis présentons la conception retenue pour Cardiolock2, avant d’examiner ses
caractéristiques principales de fonctionnement.

3.4.2.2 Eléments de démarche

Choix des paramètres géométriques A l’échelle des mécanismes de transformation de mou-
vement, il est souhaitable d’augmenter la valeur des paramètres (α1, α2) : ceci permet de dimin-
uer la rotation nécessaire de l’effecteur des mécanismes de transformation de mouvement.

A l’échelle de la dynamique du dispositif, l’influence des angles αi i ∈ [1, 2] n’apparaît pas si l’on
considère une seule liaison pivot contrôlant le déplacement de la tige du stabilisateur (Fig. 3.19).
En effet, on peut facilement montrer que le comportement dynamique du mécanisme ne dépend
alors pas de l’angle α. Le modèle dynamique de la barre en rotation s’écrit en effet :

Iθ̈ = C − Cc (3.24)

avec θ l’angle de rotation, lié au déplacement de l’extrémité de la barre ue pour de petites
amplitudes par :

θ =
ue

L′
(3.25)

C et Cc désignent respectivement le couple moteur et le moment résistant dû au coeur.
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FIG. 3.19 – Modélisation dynamique - cas d’un système à 1 degré de liberté.

La liaison pivot est actionnée par un mécanisme de transformation de mouvement, dont
on peut considérer en première approximation qu’il permet d’obtenir un rapport λ entre le
déplacement de l’actionneur up et la rotation θ :

up = λθ = λ
ue

L′
(3.26)
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Si l’on considère un déplacement de l’extrémité de la tige ∆ue fixé, le paramètre λ est directe-
ment déterminé pour une course de l’actionneur ∆up connue :

λ =
∆up

∆ue
L′ (3.27)

d’où le modèle dynamique suivant :

I

L′
üe = fpL

′∆up

∆ue
− L′fc (3.28)

soit finalement l’expression suivante pour l’accélération üe de l’extrémité de la tige, en fonction
de l’effort fp développé par l’actionneur en présence de l’effort cardiaque fc :

üe =
L′2

I

(
∆up

∆ue
fp − fc

)
(3.29)

Etant donnée la géométrie de notre système, l’inertie I est quasiment égale à celle de la tige
du stabilisateur, de longueur L. Le rapport L′2

I est alors invariant en fonction de l’angle α,
et les accélérations atteignables ne sont donc pas affectées par le choix de cet angle. Si l’on
considère le système dans son son ensemble (Fig. 3.16), nous pouvons en revanche percevoir de
manière qualitative que la diminution des angles (α1, α2) doit permettre de rendre le système
plus compact, pour éviter toute interférence avec le patient. Diminuer les angles doit permettre
par ailleurs de minimiser l’inertie mise en jeu lors du déplacement de la liaison J1, et donc
améliorer sa dynamique.

Choix du matériau L’état de contrainte des liaisons compliantes dépend de la rotation im-
posée à l’effecteur de chaque mécanisme de transformation de mouvement, et du module d’élas-
ticité du matériau utilisé. Comme le mécanisme va être sollicité de manière périodique, nous de-
vons dimensionner le dispositif pour éviter une rupture par fatigue des liaisons. En conséquence,
nous choisissons un matériau dont le rapport E

σd
est bas, avec E le module d’élasticité et σd la

limite de fatigue du matériau. Parmi les matériaux usuels (Tableau 3.2), l’alliage 7075T6 est
retenu car il présente un rapport assez bas, tout en présentant une masse volumique faible, ce
qui est favorable à la dynamique du dispositif.

3.4.3 Analyse du comportement

3.4.3.1 Description de Cardiolock 2

Cardiolock 2 est finalement composé de deux structures parallèles identiques en alliage d’a-
luminium 7075T6. Pour des raisons de compacité, et limiter les inerties mises en jeu lors de
l’actionnement, les actionneurs Cedrat APA120ML sont situés à l’arrière des structures paral-
lèles. Ceci implique l’apparition de moments de flexion sur les structures parallèles et sur les
structures amplificatrices des actionneurs. Pour limiter leur effet, une liaison glissière réalisée à
l’aide de liaisons pivots est donc ajoutée (Fig. 3.21).

Les valeurs des principaux paramètres géométriques sont reportées dans le tableau 3.3.
Les liaisons compliantes présentent un profil légèrement différent des liaisons à col circulaire
utilisées pour Cardiolock 1. La géométrie retenue (Fig. 3.23) est composée d’arcs de cercle de
rayons R1 = 3mm et R2 = 9, 75mm permettant de d’obtenir une conception plus compacte du
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Matériau Densité Module d’élasticité Limite E
σd

d’élasticité E de fatigue σd

Acier XC38 7,8 200GPa 400MPa 500

Acier 35NCD16 7,8 200GPa 550MPa 364

Alliage d’aluminium 6061 2,7 72GPa 102MPa 706

Alliage d’aluminium 7075T6 2,7 72GPa 162MPa 450

TAB. 3.2 – Propriétés physiques de quelques alliages usuels [Barlier92]. Les limites de fatigue

correspondent au cas d’une flexion rotative, pour une durée de vie de 108 cycles dans le cas des

alliages d’aluminium.

FIG. 3.20 – Vue CAO du dispositif Cardiolock 2.
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FIG. 3.21 – Zoom sur une structure compliante incluant le mécanisme de transformation de

mouvement et la liaison glissière compliante.

Paramètre Valeur

αi , i ∈ [1, 2] 25◦

R 20mm

L1 14mm

ǫ 13◦

Epaisseur des structures compliantes 20mm

TAB. 3.3 – Valeurs numériques des principaux paramètres géométriques.
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FIG. 3.22 – Fixation de l’actionneur sur la partie arrière de la structure compliante.

dispositif, tout en ayant des niveaux de contraintes quasi-identiques à ceux d’une liaison à col
circulaire : l’augmentation du niveau de contrainte est d’environ 11%. L’épaisseur minimale des
liaisons h est égale à 0,5mm, pour permettre un usinage des liaisons comme précédemment.

t
R1

R2

FIG. 3.23 – Profil des liaisons compliantes utilisées.

Le dispositif est finalement constitué d’un nombre très réduits d’éléments : l’ensemble d’un
mécanisme de transformation de mouvement est ainsi composé de trois pièces uniquement.
L’assemblage est également fortement simplifié par rapport à Cardiolock 1.

3.4.3.2 Espace de travail

Les actionneurs permettent d’obtenir un déplacement de l’extrémité de la tige égal à 1,56
et 1,47mm respectivement selon les directions xe et ye de la figure 3.16. La légère dissymétrie
entre les 2 axes provient a priori de flexibilités au niveau des éléments de fixation de l’actionneur
de la deuxième liaison pivot, qui sont mises en jeu dans une moindre mesure au niveau de la
première liaison, comme cet élément est fixé sur la base du dispositif.
Les actionneurs développent alors un effort de 280N, pour un déplacement de 104µm. La
raideur équivalente de chaque mécanisme de transformation de mouvement est égale à 2,7N/µm,
ce qui ne peut être négligé par rapport à la raideur des actionneurs, égale à 10, 8N/µm.
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Source de déplacement Amplitude du déplacement

à l’extrémité de la tige

Fixation de l’actionneur 0,12mm

Mécanisme de transformation

de mouvement 0,3mm

Tige 0,55mm

Déplacement total 0,97mm

TAB. 3.4 – Analyse du déplacement sous charge de l’extrémité de la tige - Cas d’un système à 1

ddl sous 7N.

Un déplacement de 104µm de l’actionneur doit permettre, au sens du modèle cinématique,
un déplacement de l’extrémité de la tige de 2,3mm. L’écart sensible entre les valeurs estimées
numériquement et analytiquement provient en partie des flexibilités des éléments de fixation
de l’actionneur : le déplacement estimé numériquement au niveau du mécanisme parallèle de
transformation de mouvement est en fait seulement de 97µm, auquel doit alors correspondre
un déplacement de l’effecteur de 2,1mm. L’écart entre modèle numérique et cinématique s’ex-
plique par ailleurs en partie par l’approximation faite en utilisant ce modèle analytique linéarisé.
Le modèle géométrique du mécanisme permet d’estimer un déplacement de l’extrémité de la tige
égal à 1,9mm. L’écart subsistant provient probablement du non respect strict de la cinématique
décrite avec le modèle de corps rigides : les liaisons pivots obtenues par amincissement de
matière ne réalisent pas strictement un mouvement de rotation du fait des déformations locales
des liaisons.

3.4.3.3 Compensation des efforts cardiaques - Analyse statique

Afin d’analyser l’influence des efforts cardiaques, nous analysons tout d’abord le comporte-
ment du sous-système obtenu en considérant uniquement la tige du stabilisateur et la liaison
pivot J2. Cette dernière est donc considérée liée à la base du mécanisme.
L’application des efforts cardiaques engendre la déformation de la tige, ainsi qu’une torsion du
mécanisme parallèle de transformation de mouvement. L’application des efforts cardiaques en-
traîne en effet l’apparition d’un moment de torsion selon l’axe de rotation de la liaison pivot
J2, dont l’amplitude est égale à 0,7Nm. La flexibilité de la pièce supportant l’actionneur est
également mise en jeu, et finalement le déplacement de l’extrémité de la tige du stabilisateur, à
déplacement de l’actionneur nul, est égal à 0,97mm (Tableau 3.4).

En considérant cette fois l’ensemble du dispositif, nous pouvons vérifier que les déplacements
de l’extrémité de la tige dûs aux efforts cardiaques peuvent être compensés en statique : la
figure 3.24 montre le déplacement de la tige sous l’action à la fois des actionneurs et des efforts
cardiaques (7N selon les directions xe et ye). Remarquons que pour obtenir cette situation, il est
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FIG. 3.24 – Amplitude des déplacements lors de l’application des efforts cardiaques et de l’ac-

tionnement à course maximale (déplacements en mm, déplacements amplifiés pour la représen-

tation).

nécessaire de ré-estimer le déplacement maximal pouvant être obtenu avec l’actionneur : l’effort
cardiaque modifie l’état de chargement de l’actionneur, et la course de ce dernier en est modifiée.
Sous chargement de 7N, la course maximale accessible est égale à 92µm au lieu de 104µm. La
"sur"-compensation obtenue finalement est égale à respectivement 0,55 et 0,34mm selon les
directions xe et ye du mécanisme. Cette "sur"-compensation correspond aux déplacements de
l’extrémité de la tige du stabilisateur que nous sommes capables de réaliser pour compenser des
flexiblités en amont du dispositif, i.e. au niveau de sa fixation.

3.4.3.4 Comportement dynamique

Le comportement dynamique du dispositif a tout d’abord été évalué en considérant ses
modes et formes propres. Dans le tableau 3.5 sont décrits les quatre premiers modes identifiés.
Le premier mode se produit à 57,3Hz, et correspond à la résonance de la structure amplifica-
trice de l’actionneur, avec simultanément une torsion de l’effecteur du premier mécanisme de
transformation de mouvement.
Dans un deuxième temps, un modèle dynamique simplifié est utilisé pour évaluer les perfor-
mances dynamiques du dispositif. Pour chaque liaison pivot actionnée, nous considérons le
schéma de la figure 3.25 représentant les liaisons compliantes, avec pour chacune un ressort
modélisant la raideur associée. Sur cette figure, l’ensemble des liaisons, y compris celles com-
posant la liaison glissière, est représenté.
Selon que cette figure représente le mécanisme de transformation de mouvement associé à
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Numéro du mode Fréquence Description du mode

1 57,3Hz

Résonance de la structure

amplificatrice de l’actionneur lié à J1 et

torsion de l’effecteur du premier mécanisme

de transformation de mouvement

2 75,5Hz

Torsion de l’effecteur du deuxième mécanisme

de transformation de mouvement combinée

au premier mode propre de la tige

3 106,5Hz

Torsion de l’effecteur du premier mécanisme

de transformation de mouvement

combinée au premier mode de la tige

4 274Hz

Torsion de l’effecteur du premier mécanisme

de transformation de mouvement

combinée au deuxième mode de la tige

TAB. 3.5 – Description des quatre premiers modes propres de Cardiolock 2.

ǫ

fp

E

R

Ki

L′

liaison i

FIG. 3.25 – Modèle pseudo-rigide du mécanisme de transformation de mouvement, incluant la

liaison glissière.
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la première ou à la deuxième liaison du mécanisme, l’effecteur du mécanisme parallèle est
connecté respectivement à un mécanisme semblable, ou bien à la tige du stabilisateur. Nous
considérons ici que les masses et inerties des éléments du mécanisme de transformation de
mouvement sont négligeables devant celles de l’ensemble des éléments attachés à son effecteur.
Le travail développé par l’actionneur pilotant le mécanisme représenté en figure 3.25, pour un
déplacement δup, est alors égal au travail développé par l’ensemble des ressorts et par le moment
C appliqué sur l’effecteur du mécanisme de transformation de mouvement :

fp · δup − C · δθ −
∑

i

Ki · δαi
2 = 0 (3.30)

avec Ki et αi respectivement la raideur et la rotation de la liaison compliante i.

Pour de petits déplacements, nous pouvons considérer que les paramètres δup sont liés linéaire-
ment aux variables δθ (Eq. 3.23) et δαi. Soient λ = Rsin(ǫ) et µi les coefficients liant les vari-
ables. Nous avons alors δθ = δup

λ , δαi = δup

µi
et nous pouvons écrire :

fp − C

λ
−

∑
i

Ki

µ2
i

· δup = 0 (3.31)

Au lieu de déterminer les paramètres Ki et µi pour chaque liaison, une analyse numérique est
effectuée pour estimer la raideur équivalente Keq telle que :

fp =
C

λ
+Keqδup (3.32)

Il est possible par ailleurs d’exprimer le comportement dynamique des éléments connectés sur
l’effecteur du mécanisme de transformation de mouvement :

Iθ̈ = C − Cc (3.33)

avec I l’inertie du système monté sur l’effecteur du mécanisme de transformation de mouvement
et Cc le moment induit par les efforts cardiaques. L’équation décrivant le comportement du sys-
tème peut être obtenue en combinant les relations (3.32), (3.33) et l’équation de comportement
de l’actionneur piézo-électrique :

fp = NV −Kpδup (3.34)

avec N la caractéristique de l’actionneur et V sa tension d’alimentation. Le modèle est valide
avant la résonance de l’actionneur.

Finalement nous obtenons une équation différentielle décrivant le comportement de l’actionneur
piezo-électrique :

I

λ2
¨δup + (Kp +Keq)δup = NV − Cc

λ
(3.35)

A partir de cette équation nous pouvons estimer les fréquences de résonance des actionneurs.
Ces fréquences sont respectivement égales à 68Hz et 160Hz. La première valeur est à confron-
ter à la valeur issue du modèle numérique, égale à 57,3Hz. La différence provient a priori des
simplifications effectuées pour aboutir à un modèle analytique, alors que le modèle numérique
repose sur la description CAO des éléments. La résonance du deuxième actionneur n’est pas
observée en simulation. Pour les deuxième et troisième modes propres obtenus en simulation,
dont les valeurs encadrent celle du mode estimé à partir de (3.35) on peut cependant constater
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la sollicitation de la structure amplificatrice de l’actionneur. Les flexibilités des éléments de fix-
ation de l’actionneur modifient probablement la forme des modes propres, si bien que l’on ne
peut observer une résonance seule de l’actionneur.

La relation (3.35) nous permet également d’estimer la marge de manoeuvre dont nous disposons
pour effectuer la compensation en dynamique, i.e. en assignant une accélération donnée à l’ex-
trémité de la tige du stabilisateur. En considérant une accélération de 1g, nous disposons d’un
excès de compensation de 0,5mm pour la direction xe et 0,3mm pour la direction ye. Lors de
l’expérimentation in vivo réalisée avec Cardiolock, dont les résultats sont développés au chapitre
4, les flexibilités autres que celles du stabilisateur ont pu être quantifiées à 0,25mm, ce qui tend
à montrer que les capacités du stabilisateur répondent au besoin.

3.4.3.5 Fatigue du mécanisme

Les contraintes engendrées par le déplacement de l’actionneur sont au maximum de 239MPa
au sens de la contrainte de Von Mises (Fig. 3.26). Remarquons que l’état de contrainte, s’il n’est
pas strictement uniaxial, en est assez proche. Le tenseur de contraintes au lieu de sollicitation
maximale a ainsi la forme suivante :

σ =

 216Mpa 0 0
0 70MPa 0
0 0 0



FIG. 3.26 – Contrainte de Von Mises pour un déplacement de l’actionneur de 104µm (échelle

des contraintes en kPa).

De ce fait, nous considérerons que nous pouvons évaluer la durée de vie du mécanisme en
utilisant les diagrammes de Haigh [Ashby07] pour l’alliage d’aluminium 7075T6 utilisé, en con-
sidérant simplement la contrainte de Von Mises.
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Dans le cas où l’on considère en même temps les efforts cardiaques, la contrainte est légèrement
diminuée, avec une contrainte maximale de Mises de 212MPa. Les liaisons pivots compliantes
composant la liaison glissière équivalente sont moins sollicitées, avec une contrainte maximale
de Von Mises de 85MPa.
A partir de ces valeurs, en considérant que la contrainte maximale va alterner entre 0 et 212
Mpa, on peut estimer un nombre de cycles avant rupture d’une liaison de 107 cycles, soit à une
fréquence de l’ordre de 1,1Hz (la fréquence cardiaque), une durée de fonctionnement de l’ordre
de 2000 heures. Une expérimentation sera nécessaire pour évaluer la durée de vie du mécan-
isme. En l’état, nous pouvons simplement considérer que le niveau de contraintes est acceptable.

3.4.4 Validation expérimentale

3.4.4.1 Réalisation

Le prototype est actuellement partiellement assemblé. Sur les figures 3.27, 3.28 et 3.29 on
peut voir l’ensemble formé par la tige et le deuxième degré de liberté, un gros plan sur la
structure compliante et sur la fixation de l’actionneur piezo-électrique au dos de la structure.

FIG. 3.27 – Vue générale du prototype actuel de Cardiolock 2.

L’ensemble des éléments a été réalisé sur centre d’usinage sous commande numérique. Notons
que pour des raisons de disponibilité de matière, la tige montée a un diamètre intérieur de 8mm,
au lieu des 7mm considérés précédemment.

3.4.4.2 Espace de travail

Une évaluation par vision du déplacement accessible avec le degré de liberté fonctionnel a
été réalisée. Sur la figure 3.30 est représenté le déplacement de l’extrémité de la tige en fonction
de la tension de commande de l’actionneur. Le déplacement total obtenu est égal à 1,36mm, pour
un déplacement estimé par simulation à 1,54mm, soit un écart de 11%. On peut remarquer une
très bonne linéarité de la courbe déplacement/tension.
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FIG. 3.28 – Zoom sur la réalisation du mécanisme compliant.

3.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons proposé d’utiliser une architecture compliante associée à un ac-
tionnement piezo-électrique pour concevoir un stabilisateur cardiaque actif. L’objectif est d’as-
socier l’absence de jeu des mécanismes compliants aux hautes résolution et dynamique des
actionneurs piezo-électriques.

La conception de Cardiolock 1, démonstrateur à un degré de liberté, permet de démontrer la
faisabilité d’un dispositif adapté à la stabilisation active. Aucun élément actif n’est situé dans la
tige du stabilisateur, et le sous-ensemble assurant la mobilité de cette dernière est placé en une
position correspondant à l’extérieur d’un patient, ce qui facilite la stérilisation. Les performances
d’un tel dispositif semblent compatibles avec l’application, cet aspect étant analysé plus avant
dans la suite en y associant une commande adaptée.

Dans un deuxième temps, un dispositif pleinement compatible avec la chirurgie cardiaque
sur sujet humain a été proposé. Cardiolock 2 permet en effet de réaliser une compensation selon
deux directions, ce qui semble suffisant pour compenser les mouvements résiduels rencontrés,
avec des amplitudes d’effort cardiaque compatibles avec le cas d’un cœur humain. Une architec-
ture série à centre de rotation déporté a été retenue, afin de limiter la complexité du dispositif
et s’affranchir au mieux de l’interaction avec le trocart. Chaque liaison de Cardiolock 2 est basée
sur un mécanisme parallèle compliant, permettant d’obtenir un espace de travail du mécanisme
suffisant, malgré la course très limitée des actionneurs. Pour ce faire, les mécanismes parallèles
sont utilisés dans une configuration proche d’une singularité parallèle, ce qui permet de disposer
d’un mécanisme de transformation de mouvement rigide et dont l’amplitude de déplacement est
suffisante.
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FIG. 3.29 – Positionnement de l’actionneur au dos de la structure compliante.

Chacun des deux dispositifs est basé sur l’emploi d’actionneurs commerciaux, sélectionnés
pour leur bon compromis entre encombrement et course utile. Les dispositifs ne sont bien
évidemment pas optimaux, dans le sens où l’on peut attendre un gain de performance en itérant
simultanément sur l’architecture du stabilisateur et sur l’actionnement. Ceci constitue un axe de
développement d’une génération suivante de stabilisateur. Dans un premier temps, nous allons
nous attacher à sélectionner une commande adaptée au le premier disposiif et au contexte de la
stabilisation active , et à en évaluer les performances.
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FIG. 3.30 – Déplacement de l’extrémité de la tige en fonction de la tension de commande de
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CHAPITRE 4

Commande d’un stabilisateur cardiaque actif
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Nous abordons dans ce chapitre le deuxième volet nécessaire au développement d’un stabil-
isateur actif, à savoir la synthèse de lois de commande.
La commande prédictive s’est imposée comme un standard pour la compensation des mouve-
ments physiologiques [Ginhoux05], [Bebek07]. En effet, les robots médicaux présentent générale-
ment une faible bande passante et leur boucle d’asservissement contient généralement des ter-
mes de retard. Dans ces conditions, il n’est pas possible d’augmenter le gain dans la chaîne di-
recte à l’aide d’un correcteur à rétroaction sous peine de rendre le système instable. En revanche,
en se basant sur la possibilité de prédire les mouvements cardiaques futurs, la commande pré-
dictive permet d’élargir la bande passante du système asservi tout en gardant un faible gain dans
la chaîne directe.
Nous proposons dans ce chapitre d’étudier la possibilité d’utiliser la commande H∞ pour le rejet
de la perturbation cardiaque imposée au stabilisateur. Cette méthodologie de commande est en
plein essor dans les applications aéronautiques [Coustal94] et pour la commande des systèmes
flexibles en général [Smith94, Banavar95]. La commande H∞ nous intéresse tout particulière-
ment car elle permet une synthèse fréquentielle des correcteurs. Cet aspect est intéressant car
nous disposons d’une caractérisation assez précise du contenu fréquentiel du mouvement car-
diaque. De plus cette méthode de synthèse permet de spécifier explicitement les marges de
stabilité souhaitées, ce qui paraît à notre sens important dans un contexte médical.
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Dans la suite nous nous intéressons à la synthèse de lois de commande pour Cardiolock 1, le dé-
monstrateur à un degré de liberté. La mesure de la position de l’extrémité de la tige est obtenue
grâce à l’observation par caméra rapide de l’image d’un marqueur visuel attaché au dispositif.
La vision s’impose du fait de son caractère extéroceptif, et de sa présence lors d’une intervention
totalement endoscopique. Nous n’introduisons donc pas de capteur additionel. L’optique utilisée
permet d’avoir une résolution de 7, 4 µm/pixel, et est considérée positionnée de telle sorte que
les déplacements de l’extrémité du stabilisateur soient situés dans le plan image. Aucune recon-
struction 3D n’est donc nécessaire.

Nous allons, dans un premier temps, introduire la méthodologie de synthèse H∞ ainsi que le for-
malisme de la µ–analyse qui permet d’étudier la robustesse des schémas de commande présen-
tés. Dans un second temps nous nous attacherons à modéliser le système afin d’obtenir une
structure de modèle qui servira à l’identification. En effet, le transfert entre l’actionnement pié-
zoélectrique et la mesure visuelle est identifié dans les domaines temporel et fréquentiel. Nous
procéderons ensuite à la synthèse de correcteurs H∞ qui intègrent à différents degrés notre con-
naissance a priori sur le mouvement cardiaque. Des résultats en simulation ainsi que des essais
expérimentaux serviront à valider les correcteurs obtenus, et discuter de l’efficacité de l’intégra-
tion de connaissances a priori. Finalement nous présenterons les résultats d’une expérience in
vivo qui démontre l’efficacité de notre approche.

4.1 Méthodologie de commande et d’analyse de la robustesse

Dans cette section, nous présentons les outils utilisés pour la synthèse des correcteurs et pour
l’analyse de la robustesse des schémas de commande que nous proposons.
Dans un premier temps nous nous attachons à présenter la méthodologie de commande H∞
ainsi que la définition des principes de réglage à suivre afin de satisfaire un cahier des charges
donné. L’accent est bien entendu mis sur la problématique de rejet de perturbation, que nous
considérons ici due au cœur. Nous présentons dans un deuxième temps la µ analyse, formalisme
permettant d’étudier la robustesse des systèmes asservis du type linéaire à temps invariant et à
paramètres incertains.

4.1.1 Commande H∞

4.1.1.1 La norme H∞

Nous commençons par définir la norme H∞ d’un système dynamique linéaire, stable, invari-
ant dans le temps, représenté par sa matrice de transfert G(s) :

‖G(s)‖∞ := sup
ω∈R+

σ(G(jω)) (4.1)

où σ(G(jω)) est la plus grande valeur singulière de G(jω).
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Si nous notons L2 l’ensemble des signaux à énergie finie (tels que la norme euclidienne ‖‖2

existe), nous pouvons écrire que :

σ(G(jω)) = sup
x∈L2

‖G(jω)x‖2

‖x‖2

(4.2)

La valeur singulière est une généralisation pour les systèmes multivariables de la notion de
gain d’un système monovariable à la pulsation ω. La nome H∞ représente le gain maximal d’un
transfert.

4.1.1.2 La fonction de sensibilité

Si nous considérons le schéma d’asservissement représenté par la figure 4.1, où H(s) est la
matrice de transfert représentant le système à asservir et K le correcteur, nous pouvons écrire :

e = r − y − d

= r −HKe− d

= (I + HK)−1︸ ︷︷ ︸
S

(r − d)
(4.3)

r et d sont respectivement la consigne et la perturbation de sortie. S est la fonction de sensibilité.

Nous retrouvons ici un résultat classique, à savoir que les propriétés de rejet de la perturbation
de sortie et de suivi de consigne d’une boucle d’asservissement sont strictement équivalentes. De
plus ces propriétés dépendent de la fonction de sensibilité S.

Losqu’un asservissement a pour objectif le rejet de perturbations, outre la stabilité de la
boucle fermée, deux caractéristiques sont recherchées :

– la performance : Afin d’avoir un asservissement performant, il est souhaitable de minimiser
la fonction de sensibilité S sur une bande de fréquence la plus large possible. Ainsi pour
les fréquences concernées, le transfert de d vers e sera aussi faible que possible. Afin de
minimiser S, il suffit d’augmenter le gain du correcteur et ainsi le gain de la boucle ou-
verte. La fréquence de coupure de S avec l’axe 0 dB détermine aussi le temps de réponse
du système bouclé ;

– la robustesse : L’identification d’un système dynamique est toujours imparfaite. En parti-
culier le comportement du système en hautes fréquences est mal connu. Il convient donc
de limiter le gain du correcteur dans cette zone de fréquences pour ne pas exciter les
modes non modélisés. Nous garantissons ainsi la robustesse de la boucle fermée face aux
incertitudes en hautes fréquences. Dans la communauté automaticienne, un tel effet est
dénommée "roll-off". Une autre mesure pour assurer une bonne robustesse à la boucle
fermée est de conférer à HK une bonne marge de module δ (la plus petite distance entre
H(jω) et le point −1 sur un lieu de Nyquist pour un système monovariable ). La marge de
module est égale à 1

‖S‖∞ .
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Chapitre 4. Commande d’un stabilisateur cardiaque actif

Nous remarquons le compromis classique qu’il faut faire entre performance et robustesse [Balas94].
Par exemple, imposer une bonne marge de module revient à diminuer le plus grand gain de la
fonction de sensibilité et donc à la décaler vers le bas sur un diagramme de Bode. Cela entraîne
une diminution de la valeur de la pulsation de coupure et par suite diminue la rapidité de la
boucle fermée. Il existe aussi un choix à faire sur les moyennes fréquences où nous pouvons soit
augmenter le gain du correcteur et gagner en performance, soit privilégier la robustesse.
La synthèse H∞ nous donne la possibilité de modeler S de façon fine, en adéquation avec les
besoins, et cela dans le domaine fréquentiel.

-
+

++ er

d

K
u

H

FIG. 4.1 – Une boucle d’asservissement

4.1.1.3 La synthèse H∞

Afin de réussir à modeler S et à limiter le gain du correcteur en hautes fréquences, le système
de la figure 4.1 est augmenté (Fig.4.2) grâce à deux matrices de transfert W1 et W3.

-
+ er

K
u

W1
z1

W3
z3

H

FIG. 4.2 – Le système augmenté

Le système augmenté présenté en figure 4.2 peut être mis sous la forme dite de "schéma standard"
de la figure 4.3. Le système augmenté Ga possède deux canaux : un canal dit de commande de
u vers e (le transfert Teu) et un canal de performances de w = [r] vers z = [z1, z3](le transfert

110



4.1. Méthodologie de commande et d’analyse de la robustesse

Tzw ) .

+
-

K

W3

W1

z1

z3

r

u e

w

Ga

H

FIG. 4.3 – Le schéma de synthèse H∞

Le transfert Tzw peut être écrit de la façon suivante :(
z1
z3

)
=

(
W1S

W3KS

)
r (4.4)

La synthèse ‖H‖∞ permet d’obtenir un correcteur qui [Doyle89, Duc99] :

– stabilise le transfert Teu de u vers e.
– minimise ‖Tzw‖∞ qui sera inférieure à un critère de performance noté γ.

Ainsi, si ‖Tzw‖∞ ≤ γ nous avons :

‖W1S‖∞ ≤ γ

‖W3KS‖∞ ≤ γ
(4.5)

Ce qui nous permet d’écrire pour chaque pulsation ω :

σ(S(jω)) ≤ γ σ(W1
−1(jω))

σ(KS(jω)) ≤ γ σ(W3
−1(jω))

(4.6)

Nous voyons que la fonction de sensibilité S ainsi que le transfert KS entre l’erreur et la com-
mande sont contraints par des gabarits qui correpondent aux inverses des fonctions de pondéra-
tion. Nous pouvons donc modeler la réponse fréquentielle de S en choisissant correctement la
fonction de pondération W1 et modérer la commande en effectuant un choix adéquat de W3.
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Chapitre 4. Commande d’un stabilisateur cardiaque actif

La matrice W1 est choisie de telle sorte que son inverse ait la forme fréquentielle que nous
souhaitons imposer à la fonction de sensibilité du système corrigé. Dans le cas monovariable, la
fonction de transfert suivante est généralement adoptée :

W1 =
δs+ ωs

s+ ǫωs
(4.7)

Nous remarquons qu’en basse fréquence W1
−1 tend vers ǫ. Comme nous souhaitons générale-

ment faire un bon suivi de consigne et rejeter les perturbations en basse fréquences, ǫ est choisi
petit, égal à l’erreur statique admise. En haute fréquences, W1

−1 tend vers 1
δ . Ce gain corre-

spond à la norme H∞ maximale que nous autorisons pour la fonction de sensibilité. Ainsi δ est
choisi comme la marge de module que nous voulons conférer au système.

La matrice W3 est choisie de manière à ce que son inverse limite la commande en haute
fréquences. Nous pouvons adopter la fonction de transfert suivante dans le cas monovariable :

W3 =
1
k1

k1s+ ωs

k2s+ ωs
(4.8)

En basse fréquence, W3
−1 tend vers k1. Ce gain doit être choisi suffisamment grand pour ne

pas limiter le gain du correcteur dans une bande fréquentielle où l’on souhaite avoir le terme
‖S‖∞ petit. En haute fréquence, W3

−1 tend vers k2. Ce gain est choisi petit afin de limiter la
commande dans une zone où l’on connaît généralement mal le comportement du système.

Dans le cadre de nos synthèses de correcteurs nous avons utilisé la "Robust Control Toolbox"
commercialisée par Matlab.

4.1.2 µ –analyse

Dans le cadre de ce travail, nous nous intéressons à l’analyse de robustesse en stabilité et
en performances. Nous considérons des incertitudes paramétriques qui ne varient pas dans le
temps. Pour chaque paramètre θ, une plage de variations [θmin . . . θmax] est considérée. Les
paramètres incertains sont normalisés, i.e mis sous la forme θ = θn + δθv. La variation de δ
dans [−1 . . . 1] doit pouvoir faire varier θ sur toute la plage d’incertitudes.

Afin d’étudier la robustesse à des incertitudes paramétriques constantes, le système incertain
est mis sous la forme d’une Représentation Fractionnaire Linéaire (LFR) (Fig.4.4). Dans le cadre
de l’étude de la stabilité robuste, le système M correspond au système nominal bouclé avec le
correcteur. M correspond au système augmenté (incluant les fonctions de pondérations) bouclé
avec le correcteur. ∆ est une matrice qui a une structure particulière :

∆ =

 δ1Ir1

. . .
δrIrr

 (4.9)

avec : In la matrice identité de rang n et δi ∈ R l’incertitude paramétrique du ième paramètre.
La robustesse est étudiée sur l’ensemble des matrices E∆ qui couvrent l’ensemble des matrices
∆ pour toutes les valeurs possibles des δi.
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χ
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∆

w z

FIG. 4.4 – Le schéma LFR

La valeur singulière structurée de M relative à E∆ est définie de la manière suivante[Braatz94,
Duc99] :

µE∆
(M) =

(
inf∆∈E∆

(σ(∆)/det(I−∆M) = 0)
)−1

µE∆
(M) = 0 si ∀∆ ∈ E∆, det(I−∆M) = 0

(4.10)

µ−1 est la plus petite norme de la matrice ∆ pour laquelle la LFR devient instable. Si la matrice
∆ est normalisée, la stabilité est garantie sur tout le domaine d’incertitudes si µ ≤ 1.
Dans le cas de l’analyse de robustesse en performances, les critères adoptés lors de la synthèse
sont conservés si µ ≤ 1. Si µ = a avec a < 1, l’indice de performance est inférieur à a pour toute
incertitude dont la taille est plus petite que 1/a. Pour les autres incertitudes, l’indice est égal à a.

Dans le cadre de ce travail la boîte à outils "Robust Control" de Matlab a été utilisé à la fois pour
la mise du système incertain sous la forme d’une LFR, et pour le calcul de la valeur singulière
structrée.

4.2 Modélisation et identification

4.2.1 Modélisation

Nous modélisons ici le Cardiolock en utilisant le formalisme PRBM [Howell01]. Toutes les
liaisons obtenues par affaiblissement de matière sont alors modélisées par une superposition
d’une liaison pivot et d’un ressort de torsion. Nous modélisons, par ailleurs, la flexibilité de la
tige du stabilisateur par la rotation d’une tige rigide par rapport à l’étage d’actionnement. Le
comportement de la tige est décrit par un ressort de torsion K2 et un amortissement f2. La fig-
ure 4.5 illustre le schéma PRBM du mécanisme quand il est soumis à un effort cardiaque f .

Notre mécanisme est un mécanisme à deux degrés de liberté. Le premier correspond à la
translation de l’actionneur piézoélectrique et contrôle la rotation α. Le second est non actionné
et correspond à la rotation β de la tige. Si nous approximons la chaîne cinématique fermée par
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β
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b

Kr Kr

Kr

K2

FIG. 4.5 – Le schéma PRBM de Cardiolock

un bras de longueur équivalente b, Cardiolock peut être considéré comme un robot plan à 2
ddl, α et β. Comme l’étage d’actionnement est beaucoup plus rigide que la tige, nous pouvons
considérer que l’angle α est asservi plus rapidement que β. Ainsi, α est supposé connu et nous
ne retenons que l’équation du modèle dynamique décrivant la dynamique de β :

M21α̈+M22β̈ + C2(α, β, α̇, β̇) = Γ2 (4.11)

avec :

M21 = I2 +
1
4
m2L

2 +
1
2
m2bL

M22 = I2 +
1
4
m2L

2

C2 =
1
2
m2bLα̇

2 sinβ

Γ2 = Lf −K2β − f2β̇

m2 et I2 sont respectivement la masse et le moment d’inertie du second bras.
Comme seuls des petits déplacements sont nécessaires pour l’application, le modèle dynamique
peut être linéarisé autour de la position nominale. Nous obtenons alors :

M22β̈ + f2β̇ +K2β = Lf −M21α̈ (4.12)

Toujours pour des petits déplacements, la position du bout du stabilisateur peut être écrite :

y = (b+ L)α+ Lβ (4.13)

En utilisant les équations (4.12) et (4.13) et en introduisant la variable de Laplace s, nous
pouvons écrire

Y (s) = G(s)α(s) + P(s)F (s) (4.14)

avec :

G(s) =

(
(b+ L)M22 − LM21

)
s2 + (b+ L)(f2s+K2)

M22s2 + f2s+K2
(4.15)
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et :

P (s) =
L2

M22s2 + f2s+K2
(4.16)

Nous adoptons les valeurs numériques suivantes correspondant à notre connaissance a priori
du système :

K2 = 742, 79 Nm/rad

I2 = 0, 0014 Kgm2

L = 0, 3 m

(4.17)

f2 est déterminé expérimentalement et sa valeur est fixée à 0, 15 Nms/rad. En se basant sur
ses valeurs, nous pouvons remarquer que la réponse indicielle de G n’est pas fortement modifiée
en ne gardant qu’un simple gain pour le numérateur de G. Nous simplifions donc la fonction de
transfert G de la façon suivante :

G(s) =
K

M22s2 + f2s+K2
(4.18)

avec K un gain qui sera identifié.

Nous allons à présent étudier l’effet du contact avec le cœur sur le comportement dynamique de
Cardiolock. La figure 4.6 représente le schéma PRBM du Cardiolock au contact avec un système
masse-ressort-amortisseur modélisant le muscle cardiaque, comme introduit dans le chapitre 2.

Kr

LKr

C

R

S

e

d2

d1

Kr

Kc

mc

fc

dc

FIG. 4.6 – Schéma PRBM de Cardiolock au contact du muscle cardiaque

À partir de la figure 4.6, nous pouvons exprimer l’effort F appliqué par le cœur sur le bout du
stabilisateur de la façon suivante :

F (s) = Kc

(
Dc(s)− Y (s)

)
+ sfc

(
Dc(s)− Y (s)

)− s2mcY (s) (4.19)

Cette équation montre que la force subie par le stabilisateur est dépendante de y et donc de
α. Ainsi le transfert entre α et y jusqu’alors modélisé par G est modifié au contact du muscle
cardiaque.
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Reprenons l’équation (4.14) en prenant en compte (4.19) :

Y (s) = G(s)α(s) + P(s)
(
Kc

(
Dc(s)− Y (s)

)
+ sfc

(
Dc(s)− Y (s)

)− s2mcY (s)
)

=
Kα(s)

M22s2 + f2s+K2
+

L2

M22s2 + f2s+K2

(
Kc

(
Dc(s)− Y (s)

)
+ sfc

(
Dc(s)− Y (s)

)− s2mcY (s)
)

=
K

K2+L2Kc

M22+L2mc

K2+L2Kc
s2 + f2+L2fc

K2+L2Kc
s+ 1︸ ︷︷ ︸

G̃

α(s) +
L2(Kc+fcs)
K2+L2Kc

M22+L2mc

K2+L2Kc
s2 + f2+L2fc

K2+L2Kc
s+ 1

Dc(s)

(4.20)

Donc en récapitulatif, les paramètres modaux du système G lorsqu’il est libre et G̃ lorsqu’il
est au contact du cœur sont donnés dans le tableau 4.1.

G G̃

Pulsation propre
√

K2
M22

√
K2+L2Kc

M22+L2mc

Facteur d’amortissement f2

2
√

M22K2

f2+L2fc

2
√

(K2+L2Kc)(M22+L2mc)

Gain statique K K
K2+L2Kc

TAB. 4.1 – Paramètres de la fonction de transfert nominale et celle au contact du cœur

Nous remarquons que la prise en compte de la raideur du muscle cardiaque a pour effet
d’accroître la pulsation propre et diminuer le gain statique du transfert entre le déplacement
de l’actionneur et la mesure visuelle. Si nous considérons que le cœur est un ressort mis en
parallèle avec le système, il rigidifie l’ensemble d’où l’augmentation de la pulsation propre. A
sollicitations égales, le déplacement d’un ressort diminue proportionnellement à l’augmentation
de sa raideur. Cela explique la dimunition du gain statique. Le même raisonnement peut être
conduit pour justifier le meilleur amortissement du transfert en présence du muscle cardiaque.
La masse du coeur est considérée comme une masse supplémentaire ajoutée au bout de la tige
distale de Cardiolock. Ce qui explique que sa prise en compte diminue la pulsation propre ainsi
que l’amortissement.

En supposant que la masse de la partie du myocarde liée à l’extrémité de Cardiolock est de
30 grammes ( 1

10 de la masse moyenne d’un cœur), en considérant les valeurs numériques don-
nées dans (4.17), et l’amortissement et la raideur identifiés au chapitre 2 (fc = 80 Nm−1s,Kc =
400 Nm−1) nous obtenons :

– Une diminution de 16% de la pulsation propre.
– Une augmentation de 71% du facteur d’amortissement.
– Une diminution de 5% du gain statique.

Dans la suite, nous allons effectuer notre synthèse sur le modèle nominal qui, selon toute
vraisemblance, peut être considérée comme le "pire" cas pour la robustesse. En effet la varia-
tion la plus importante du modèle est l’augmentation de l’amortissement. Ceci laisse présager
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que le comportement du stabilisateur au contact du cœur est plus favorable à la synthèse de lois
de commandes performantes. Nous étudierons dans un second temps la robustesse de nos lois
de commande sur les plages de variation définies ci-dessus.

Une fois le système mécanique modélisé et la plage de variations des paramètres définie, nous
pouvons à présent nous intéresser à la modélisation de la boucle de vision. La figure 4.7 représente
les transferts des signaux de commande et de perturbation u et f vers la mesure visuelle v. La
commande calculée u est convertie en une tension envoyée sur la boucle locale d’asservissement
de l’actionneur piézoélectrique, à l’aide d’un convertisseur numérique-analogique qui est mod-
élisé par un bloqueur d’ordre zéro (BOZ). La tension obtenue est la référence α∗ de la boucle
locale d’asservissement de l’actionneur. Étant donnée la rapidité de cette boucle locale, α∗ est
supposé égal à α, lui même proportionnel au déplacement effectif de l’actionneur. La mesure
de la sortie est obtenue grâce une mesure visuelle v d’une cible attachée à l’extrémité de Cardi-
olock. Cette mesure est obtenue à l’aide d’une caméra rapide avec une période d’échantillonnage
Te = 3 ms. L’effet du temps d’exposition est modélisé par un filtre moyenneur Cm(z) = 1+z−1

2

dont le retard de groupe est de Te
2 [Ranftl07]. Un retard est ajouté afin de prendre en compte le

temps nécessaire à l’acquisition et au traitement de l’image.

G(s)

P(s)

Cm(z)z−1

+
Tsy

v

αu +

f

Retard dû au traitement
de l’image

BOZ

FIG. 4.7 – Le schéma bloc détaillé du système

4.2.2 Identification

Dans cette partie nous allons identifier expérimentalement le transfert entre u et v. Nous
définissons tout d’abord la structure du modèle à identifier à partir de la modélisation effectuée
précédemment. Dans un deuxième temps nous procédons à l’identification qui est faite succes-
sivement dans le domaines temporel puis fréquentiel, avant de confronter les résultats et de
retenir le modèle destiné à la synthèse des lois de commande.
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Chapitre 4. Commande d’un stabilisateur cardiaque actif

4.2.2.1 Structure du modèle

En se basant sur la modélisation précédente, nous pouvons écrire la transformée en z du
transfert entre u et v, notée Gd(z), de la façon suivante :

Gd(z) = (1− z−1)Z{G(s)
s

}Cm(z)z−1 (4.21)

avec : 
(1− z−1)Z{G(s)

s } = b0z−1+b1z−2

1+c0z−1+c1z−2

Cm(z) = 1+z−1

2

(4.22)

où b0, b1, c0 et c1 dépendent de la période d’échantillonnage ainsi que du gain, de l’amortisse-
ment et de la pulsation propre de G(s). Les expressions analytiques de ces paramètres sont
sans intérêt pour la suite. Nous obtenons ainsi la structure suivante comme celle du modèle à
identifier :

Gd(z−1) = z−2n0 + n1z
−1 + n2z

−2

1 + d1z−1 + d2z−2
(4.23)

4.2.2.2 Identification temporelle

Nous avons adopté une structure de modèle du type Erreur de Sortie (Output Error) qui peut
être écrite de la façon suivante [Ljung99] :

v(k) = z−d B(z−1)
F(z−1)

u(k) +W(k) (4.24)

avec :

– d le nombre de retards du système.
– B(z−1) = b0 + b1z

−1 + · · ·+ bnb
z−nb , où nb est l’ordre du numérateur.

– F(z−1) = 1 + f1z
−1 + · · ·+ fnf

z−nf , où nf est l’ordre du dénominateur.
– W est un bruit d’énergie finie, de moyenne nulle et indépendant de u.

Afin d’effectuer l’estimation, le système est mis sous la forme suivante :

v̂(k) = φt(k, v)θ (4.25)

avec φt(k) = [u(k − d)u(k − d − 1) . . . u(k − nd − 1) − v(k − 1) · · · − v(k − nf )] et θ =
[b0 b1 . . . bnb

. . . f1 . . . fnf
].

Les paramètres peuvent être estimés en utilisant un algorithme du type moindres carrés récur-
sifs. Dans le régresseur, les mesures sont généralement remplacées par les prédictions a posteriori
afin d’assurer une estimation non biaisée des paramètres [Landau98].
Le signal d’excitation doit être suffisamment riche sur le plan fréquentiel pour pouvoir effectuer
une identification correcte. Son amplitude doit être assez petite pour identifier le comportement
autour d’un point de fonctionnement mais assez grande pour avoir un bon rapport signal/bruit
pour les mesures. Un Signal Binaire Pseudo Aléatoire (SBPA) est généralement utilisé en pra-
tique comme entrée du système à identifier. Ce signal est choisi de telle sorte qu’il contienne au
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4.2. Modélisation et identification

moins une impulsion d’une durée supérieure au temps de montée du système afin d’identifier
correctement le gain statique.

Afin d’identifier le comportement du Cardiolock, nous avons utilisé le SBPA présenté à la
figure 4.8. Bien entendu, deux séquences de réponses sont enregistrées expérimentalement,
la première servant à l’estimation et la deuxième à l’évaluation. Nous avons choisi les ordres
obtenus grâce à l’étape de modélisation, à savoir : d = 2, nb = 2 et nf = 2. Nous avons utilisé la
boite à outils System Identification de Matlab afin d’effectuer l’estimation des paramètres.
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FIG. 4.8 – Signal d’excitation choisi

L’équation de transfert obtenue est la suivante :

Gd(z−1) = z−2 8.207 + 9.608z−1 + 5.594z−2

1− 0.8827z−1 + 0.9747z−2
(4.26)

La figure 4.9 présente une superposition des mesures du second jeu de données et de la
mesure visuelle simulée à l’aide du modèle. Le pourcentage de "fit" obtenu est de 93%, ce qui
indique une bonne corrélation entre les mesures expérimentales et les sorties simulées par le
modèle.

La figure 4.10 montre l’auto-corrélation de l’erreur d’estimation des paramètres ainsi que
l’intercorrelation entre le signal d’excitation et l’erreur. Vue la qualité de notre estimation, l’er-
reur résultante peut être considérée comme constituée du bruit de mesure. Nous remarquons
que notre bruit de mesure n’est pas un bruit blanc. La fréquence des pics d’auto-corrélation est
à peu près égale à 50 Hz. Nous pouvons conclure qu’une partie du bruit de mesure est due à
l’éclairage ambiant. On remarque aussi une faible inter-corrélation entre l’entrée et l’erreur. La
variation de l’inter-corrélation est lente à l’extérieur de l’intervalle de confiance [Landau98], ce
qui laisse comprendre qu’un ordre plus élevé du dénominateur pourrait être nécessaire. Nous
ne cherchons à modéliser que la première résonance du système, et comme la valeur de l’inter-
corrélation n’est pas importante, nous allons nous satisfaire de l’estimation obtenue.
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FIG. 4.9 – Extrait de la réponse du système à la SBPA (en bleu) et la réponse simulée à l’aide du

modèle (en rouge)

4.2.2.3 Identification fréquentielle

Nous avons tout d’abord obtenu expérimentalement le diagramme de Bode de notre système,
en excitant le système à l’aide de signaux sinusoïdaux. Pour chaque pulsation d’excitation ω, le
gain et la phase sont obtenus par :


M(w) =

√
a2

o + b2o
a2

i + b2i

φ(w) = arctan(
−bo
ao

)− arctan(
−bi
ai

)

(4.27)

avec ai =
∑N

k=1 i(k) sin(ωkTe) et bi =
∑N

k=1 i(k) cos(ωkTe) les coefficients de Fourier du sig-
nal d’entrée i. ao et bo sont les coefficients de Fourier du signal de sortie.

Le diagramme de Bode obtenu expérimentalement est représenté sur la figure 4.11.La réponse
fréquentielle présente un mode résonant faiblement amorti. La phase évolue de 0 à −2π rad.
Le système peut être modélisé par un second ordre. Nous observons également des pics de
moindre amplitude autour des 250 rad/sec. Cela s’explique si nous observons la figure 4.12 qui
représente le diagramme de Bode du gain entre la commande et le déplacement dans la direc-
tion latérale, que nous contrôlons pas. En effet les petits pics correspondent à la résonance dans
cette direction. Cet effet, que nous négligeons, est dû à un défaut de montage de Cardiolock, car
l’actionneur n’est pas censé exciter le mode propre horizontal du dispositif.

Nous avons ensuite procédé à l’identification fréquentielle [Ljung06] d’un modèle de Cardiolock.
Une fonction de transfert, qui se met sous la forme de l’équation (4.24), peut être exprimée à
chaque fréquence comme suit :
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FIG. 4.10 – Vérification de la blancheur de l’erreur et de la décorrélation entre le bruit et le

signal d’entrée

[Re(H(jw)) Im(H(jw))]t = Φt(jw) ∗Θ (4.28)

avec :

Φt =
[

Re(e−jωdTe) . . .Re(e−jω(d+nb)Te) − Re(H(jw)e−jωTe) · · · − Re(H(jw)e−jωnf Te)
Im(e−jωdTe) . . . Im(e−jω(d+nb)Te) − Im(H(jw)e−jωTe) · · · − Im(H(jw)e−jωnf Te)

]
Θ = [b0...bnb

f1 . . . fnf
]t

(4.29)
En utilisant les données obtenues expérimentalement, le vecteur Θ est estimé par moindres car-
rés. La fonction de transfert obtenue est la suivante :

Gd = z−2 8.263 + 9.417z−1 + 5.319z−2

1− 0.8872z−1 + 0.9639z−2
(4.30)

Les figure 4.13 et 4.14 illustrent les parties réelles et imaginaires mesurées et identifiées.

4.2.2.4 Validation

Nous avons procédé à une étape de validation des deux modèles estimés. Les figures 4.15 et
4.16 montrent une comparaison des réponses indicielles et impulsionnelles des deux modèles
identifiés, ainsi que des réponses mesurées expérimentalement. Nous remarquons que les deux
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FIG. 4.11 – Diagrammes de Bode expérimentaux

modèles présentent des réponses ayant la même fréquence et qui sont en phase. A partir de ces
observations, nous concluons que nous avons obtenu la même estimation de la fréquence de
résonance avec les deux méthodes. Le diagramme de Bode de la figure 4.17 nous montre que
les deux modèles ont le même gain statique. L’identification temporelle conduit à un modèle
légèrement moins amorti. C’est ce dernier que nous allons adopter pour la synthèse des lois de
commande.

4.3 Synthèse de lois de commande

Nous allons effectuer la synthèse des correcteurs en temps continu. Même si la synthèse H∞
à temps discret est possible, nous préférons synthétiser des correcteurs à temps continu car l’in-
terprétation des diagrammes de Bode y est plus aisée.
Pour cela nous transformons la fonction de transfert discrète identifiée en temps continu par
la biais de la transformation bilinéaire. La fonction obtenue est notée Gc(s), les indices c et d

étant utilisés pour souligner le caractères continu ou discret des transferts. Cette transformation

122



4.3. Synthèse de lois de commande

10
0

10
1

10
2

10
3

−20

−10

0

10

20

30

40

50
Diagramme du gain

Fréquence (rad/sec)

G
ai

n 
(d

B
)

FIG. 4.12 – Diagramme de Bode du gain selon la direction horizontale

préserve la norme H∞ et l’allure des diagrammes fréquentiels. Une distorsion des fréquences est
cependant observée en hautes fréquences. Cet aspect n’est pas rédhibitoire, car il est corrigé lors
de la discrétisation du correcteur, obtenue par la même transformation.
Chaque correcteur est validé par des simulations où la perturbation appliquée provient de don-
nées obtenues in vivo. Les fréquences respiratoire et cardiaque lors de l’expérience sont respec-
tivement égales à 0, 26 Hz et 1, 44 Hz.

4.3.1 Correcteur sans connaissance a priori

Dans un premier temps, nous synthétisons un correcteur avec rétroaction classique pour re-
jeter la perturbation cardiaque, sans connaissance précise de la fréquence cardiaque. Le système
augmenté correspond alors à celui de la figure 4.2.
Pour notre système, la perturbation de sortie est cependant initialement une perturbation en ef-
fort, l’effort cardiaque. Soit Pd le transfert entre la perturbation engendrée par l’effort cardiaque
et la meure visuelle. Pc, sa transformation bilinéaire, doit être prise en compte et il faut donc
modeler le transfert PcS, et non simplement la fonction de sensibilité S.
Nous avons alors deux possibilités. La première consiste à choisir la fonction de pondération
W1 à imposer à S en examinant le comportement de PcW1

−1. La seconde possibilité, que nous
adoptons, est d’utiliser le schéma augmenté à 4 blocs de la figure 4.18. La synthèse H∞ consiste
alors à minimiser le transfert entre w = [w1, w2], avec w1 = r, et z = [z1, z3]. Si nous notons γ,
le facteur de performance, nous obtenons à chaque pulsation ω les inégalités suivantes :

|Ter(jω)| < γ|W−1
1 (jω)|

|Tur(jω)| < γ|W−1
3 (jω)|

|Tep(jω)| < γ|W−1
1 (jω)W−1

2 (jω)|
|Tup(jω)| < γ|W−1

3 (jω)W−1
2 (jω)|

(4.31)

Ainsi, à l’aide de W1 qui contraint S nous pouvons régler la marge de module (critère de ro-
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FIG. 4.13 – Identification fréquentielle de Gd : Les parties réelles mesurées (en bleu) et estimées

(en rouge)

bustesse ) et spécifier la bande passante et l’erreur statique (critères de performance) du transfert
PcS via W2.

La seule inconnue pour pouvoir synthétiser le correcteur est le transfert Pc. Ce transfert peut
être construit en appliquant la transformée bilinéaire à Pd. Pd représente le transfert entre f
et v sur la figure 4.7. Il est obtenu en multipliant la transformée bilinéaire de P par le modèle
de la caméra et le terme de retard. D’après notre modélisation ( équations (4.15) et (4.16)), le
transfert P est composé du même dénominateur que G et d’un gain statique. Le gain statique
peut être identifié expérimentalement et le dénominateur est obtenu en considérant les pôles
dominants de Gc, la transformation bilinéaire du transfert identifié.

Pour la synthèse nous allons utiliser Pc en fixant à 1 son gain statique. Cela ne change rien à la
synthèse et permet une meilleure lisibilité du gain des diagrammes de Bode car ils exprimeront
une amplification en pixels.

Nous avons synthétisé un correcteur avec les pondérations suivantes :

– W1 = 0.5 afin d’imposer une marge de module de 0.5.
– W2 = 0.05s+82

s+0.4 . W2 a la même forme que l’équation (4.7) avec δ = 0.05, ωs = 82 rad/sec
et ǫ = 5e−3.

– W3 = s+14.44
1e−6+130

. Ce qui correspond si l’on considère l’équation (4.8) à k1 = 1e−6, k2 = 9
et ωs = 130 rad/sec.

L’indice de performance obtenu est γ = 1.04. La figure 4.24 représente les différents transferts
ainsi que les gabarits imposés. La figure 4.27 illustre le diagramme de gain de Bode du cor-
recteur.

Afin d’effectuer l’analyse de robustesse, le schéma augmenté est mis sous la forme de la figure
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FIG. 4.14 – Identification fréquentielle de Gd : Les parties imaginaires mesurées (en bleu) et

estimées (en rouge)

4.19. La fonction de transfert G0 correspond au système physique, et est obtenue par extrac-
tion du gain statique et deux pôles dominants de Gc. Elle est ensuite mise sous la forme d’une
fonction de transfert d’un second ordre afin de pouvoir définir l’incertitude sur les paramètres
modaux. La mise sous la forme d’une LFR normalisée est effectuée avec la Robust Control Tool-
box de Matlab.
Les incertitudes sont définies à l’aide des pourcentages obtenus pendant la phase de modélisa-
tion. Les fonctions de transferts G1 et P1 sont égales respectivement à GcG0

−1 et PcG0
−1.

Notons que les fonctions de pondération ne sont utiles que pour l’étude de la robustesse en per-
formance.
Pour les incertitudes considérées, la marge de robustesse en stabilité obtenue est de 1, 02 et la
marge de robustesse en performance est de 0, 96. Cela nous permet de conclure que notre sys-
tème bouclé est stable sur toute la plage d’incertitudes. De plus les performances nominales sont
garanties sur l’ensemble de cette plage.

Le correcteur obtenu a été testé en simulation (Fig.4.29). L’écart type du mouvement résiduel
passe de 0, 165 mm à 0, 03 mm après le déclenchement de la stabilisation active. La valeur crête
à crête de l’erreur passe de 0, 679 mm à 0, 179 mm.

4.3.2 Correcteur avec connaissance de la fréquence cardiaque

Avec l’approche décrite précédemment, la composante respiratoire de la perturbation car-
diaque est complètement supprimée. Les harmoniques de la composante cardiaque sont cepen-
dant seulement partiellement rejetées (Fig.4.20). Afin d’améliorer le rejet de la partie cardiaque
de la perturbation nous allons augmenter le gain du correcteur autour de la fréquence cardiaque
et de ses harmoniques en utilisant des filtres résonants de la forme suivante :

125



Chapitre 4. Commande d’un stabilisateur cardiaque actif

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0.9 1
0

5

10

15

20

25

30

35

40

Réponse indicielle

temps (sec)

pi
xe

ls

FIG. 4.15 – Réponse indicielle du système mesurée (en vert), identifiée temporellement (en

bleu) et fréquentiellement (en rouge)

T (s) =
s2 + 2ζnums+ ω2

c

s2 + 2ζdens+ ω2
c

(4.32)

où ωc est la fréquence d’intérêt et ζnum > ζden ∈ [0 1]. Le ratio entre ζden et ζnum impose
l’amplification atour de ωc. Plus ζden est grand, moins le filtre est robuste à une incertitude sur
la fréquence d’intérêt. Dans la suite, nous avons choisi ζnum = 0, 45 et ζden = 0, 01.

Pour la synthèse, nous avons gardé les mêmes pondérations que pour le correcteur sans con-
naissance a priori. W2 est multipliée par quatre filtres résonants centrés autour de la fréquence
cardiaque fondamentale et de ses trois premières harmoniques. Ceci permet de faire chuter le
gain de PcS autour de ces fréquences, et d’assurer un meilleur rejet de la perturbation. La fonc-
tion de pondération W3 a été divisée par le produit des filtres résonants car les pics résultants
de ces filtres peuvent contraindre d’une façon drastique le gain du correcteur.

L’indice de performance obtenu est de γ = 1, 03. La figure 4.25 montre les différents transferts
et les gabarits correspondants. Nous pouvons remarquer les pics de gain correspondant à l’effet
des filtres résonnants sur le diagramme de Bode du gain du correcteur (Fig.4.27).

L’analyse de robustesse montre que le système reste stable et que les performances nominales
sont garanties sur l’ensemble de la plage d’incertitudes considérée.

Le correcteur a été également testé en simulation (Fig.4.29). L’écart type et la valeur crête à
crête de l’erreur sont respectivement de 0, 0125 mm et 0, 095 mm (soit des gains de facteurs 2, 6
et 1, 8 par rapport au correcteur sans connaissance a priori (tableau 4.2)). Nous remarquons
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FIG. 4.16 – Réponse impulsionnelle : en vert mesurée, en bleu identifiée temporellement et en

rouge fréquentiellement

également la forte atténuation des harmoniques de la composante cardiaque sur la figure 4.20.

4.3.3 Correcteur avec utilisation d’un modèle du mouvement cardiaque

Dans la littérature, il a été prouvé que l’utilisation de la prédiction du mouvement cardiaque
peut améliorer d’une façon significative les résultats de rejet de perturbations. Le correcteur GPC
a alors été largement utilisé dans le cadre de la compensation du mouvement cardiaque.
Nous avons proposé dans le chapitre 2 une méthode efficace de prédiction du mouvement car-
diaque. Nous présentons ici son utilisation dans un schéma de commande prédictif, tout en
restant dans le cadre du formalisme H∞. Nous proposons, en effet, un correcteur à 2 degrés de
liberté comprenant un terme de rétroaction et un terme d’anticipation. Le terme d’anticipation
est alimenté par la prédiction de la perturbation. En supposant que notre prédiction est parfaite,
nous pouvons modéliser son effet par un terme d’avance et obtenir ainsi le schéma de la figure
4.23.
La synthèse H∞ ne peut pas tenir compte de fonctions de transfert non causales, ce qui est le
cas pour le terme d’avance. Afin de contourner cette limitation, le terme d’avance est donc en
fait remplacé par un retard comme cela est montré sur la figure 4.23 qui représente le schéma
augmenté en vue de la synthèse. Le retard est approché par un modèle de Pade car nous effec-
tuons une synthèse à temps continu.
Il est à noter que la commande H∞ avec l’utilisation d’un terme prédictif déjà abordée dans la
littérature[Cohen97, Kojima04] mais dans les travaux existants, la synthèse n’est pas faite dans
le cadre du schéma standard.
Dans l’application considérée, l’effet de la perturbation cardiaque n’est pas mesurable. Il faut
donc estimer la valeur de cette perturbation afin de pouvoir utiliser l’algorithme de prédiction.
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FIG. 4.17 – Réponse impulsionnelle : en vert mesurée, en rouge identifiée temporellement et en

bleu fréquentiellement

Nous allons utiliser l’estimateur simple suivant :

perturbation := sortie− commande × système. (4.33)

Les fonctions de pondération choisies sont les suivantes :

– W1 = 0.5s+20
s+0.1 afin d’imposer une marge de module de 0, 5, une bande passante de

20 rad/sec et une erreur statique de 5e−3. Remarquons que les contraintes de performances
choisies sont faibles afin de permettre de constater l’effet de l’anticipation.

– W2 = 1. Le transfert PcS ne sera donc contraint que par W1
−1.

– W3 = 0.0001s2

1e−12s2+2e−06s+1
. Nous avons choisi une fonction de transfert du second ordre afin

d’imposer une décroissance rapide. En effet, en utilisant le terme prédictif nous pouvons
nous permettre de diminuer le gain de la chaîne directe.

L’indice de performance obtenu est de γ = 0.69. La figure 4.26 montre les différents transferts
de la boucle fermée et les gabarits correspondants. La figure 4.28 montre le correcteur obtenu.

Ce schéma de commande a les même propriétés de robustesse en stabilité que le correcteur
sans connaissance a priori, à simple rétroaction, étant donné que la prédiction alimente la com-
posante "feedforward" du correcteur et n’altère donc pas la stabilité de la boucle fermée. Les
performances doivent en revanche se dégrader car la prédiction va être erronée si le modèle
nominal du système qui sert à estimer la perturbation courante est loin de la réalité. Une évalu-
ation de la robustesse de ce schéma de commande est donnée dans [Bachta08a].
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4.3. Synthèse de lois de commande
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FIG. 4.18 – Le système augmenté à 4 blocs

Le correcteur a été également testé en simulation (Fig.4.29). Afin de mettre en avant les capac-
ités intrinsèques au schéma de commande adopté, nous avons utilisé une prédiction exacte de
la prédiction et non la valeur approchée donnée par l’algorithme de prédiction. Le déplacement
crête à crête est de 0, 028 mm, soit quatre fois moins important qu’avec l’utilisation du correcteur
basé sur la fréquence cardiaque, utilisant des filtres résonants. Nous devons, cependant, nous
attendre à des résultats expérimentaux moins bons si l’on utilise un algorithme de prédiction qui
sera une source d’erreurs. Nous analyserons cet aspect lors des tests expérimentaux.
En outre, il serait intéressant de synthétiser un correcteur avec une composante de rétroaction
plus rapide afin de cumuler l’apport de la prédiction et des propriétés de rejet de perturbations
d’un correcteur à rétroaction.

4.3.4 Discussion

Les écarts types ainsi que les valeurs crête à crête du mouvement résiduel lors de l’utilisa-
tion des différentes lois de commande sont récapitulés dans le tableau 4.2. Les trois correcteurs
donnent des résultats satisfaisants même si celui à rétroaction simple, n’utilisant aucune con-
naissance a priori, ne satisfait pas le cahier des charges, car la valeur crête à crête de l’erreur est
supérieure à 0, 1 mm. Nous allons discuter des avantages et inconvénients des trois stratégies de
commande.
L’avantage du correcteur avec simple rétroaction est qu’il ne nécessite aucune connaissance a
priori sur la perturbation cardiaque. Cette caractéristique est intéressante car nous savons que
les paramètres physiologiques caractérisant la perturbation varient d’un patient à un autre et
peuvent même évoluer pendant la durée de l’intervention chirurgicale.
Le correcteur à rétroaction avec utilisation de filtres résonants repose sur la connaissance de la
fréquence cardiaque. Il améliore d’une façon significative les résultats de stabilisation. Cepen-
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FIG. 4.19 – Schéma d’analyse de la robustesse

dant la valeur de la fréquence cardiaque doit être connue de manière assez précise pendant la
phase de synthèse, ce qui n’est pas possible avant l’opération. De plus ce type de correcteurs ne
peut pas s’adapter à une évolution du rythme cardiaque durant l’acte chirurgical. La première
difficulté peut être contournée facilement en préparant une base de données de correcteurs
couvrant toute la gamme de fréquences atteignables par le coeur. La deuxième inconvénient
peut être résolu si nous nous plaçons dans un formalisme LPV avec comme paramètre variant la
fréquence du cœur [Xu03].
Finalement le correcteur incluant un modèle du mouvement cardiaque, via une composante pré-
dictive, est celui qui donne les meilleurs résultats. De par la capacité d’adaptation aux change-
ments de paramètres physiologiques de l’algorithme de prédiction, ce correcteur peut être syn-
thétisé sans disposer des propriétés précises du mouvement cardiaque. La principale difficulté
est que la perturbation cardiaque est non mesurable. L’estimation de cette dernière peut être
erroné si le modèle du système est trop altéré par le contact avec le muscle cardiaque.

Connaissance STD avant STD après crête à crête avant crête à crête après

a priori utilisée (mm) (mm) (mm) (mm)

Sans 0, 165 0, 033 0, 679 0, 179

Fréquence cardiaque 0, 165 0, 0125 0, 679 0, 095

Modèle du mouvement

cardiaque
0, 165 0, 004 0, 679 0, 028

TAB. 4.2 – Résultats de simulation
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4.4. Résultats expérimentaux
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FIG. 4.20 – Analyse spectrale du mouvement résiduel : correcteur sans connaissance a priori en

bleu, correcteur à filtres résonants utilisant la fréquence cardiaque en rouge, et correcteur avec

composante prédictive utilisant un modèle de mouvement cardiaque en vert

4.4 Résultats expérimentaux

La figure 4.21 montre le dispositif expérimental utilisé afin de valider les correcteurs syn-
thétisés. Le banc expérimental est composé du Cardiolock muni d’un marqueur visuel attaché à
l’extrémité de sa tige, d’une caméra rapide pour mesurer le déplacement au bout du stabilisateur
et d’un robot à 2ddl en rotation. Ce dernier est utilisé pour simuler le déplacement du coeur.
Un ressort présentant une constante de raideur comparable à celle d’un muscle cardiaque sert
d’interface entre le robot simulateur du mouvement cardiaque et Cardiolock.
La mesure visuelle est effectuée à l’aide d’une caméra rapide cadencée à 333 Hz et qui est posi-
tionnée de telle sorte que le plan image soit parallèle au plan du marqueur visuel. Ainsi, aucune
reconstruction 3D n’est nécessaire pour obtenir le déplacement du stabilisateur.
Le robot simulant le mouvement cardiaque reproduit un mouvement qui résulte de la superposi-
tion d’une composante respiratoire contenant 6 harmoniques et dont la fréquence fondamentale
est égale à 0, 25 Hz, et d’une composante cardiaque de 8 harmoniques dont les 4 premières sont
modulées par la respiration. La fréquence cardiaque adoptée est de 1, 5 Hz.

Les résultats obtenus en utilisant les trois correcteurs sont donnés sur la figure 4.30 et les per-
formances sont rassemblés dans le tableau 4.3. Le classement des correcteurs est inchangé par
rapport à la simulation. Nous remarquons cependant que le correcteur incluant le modèle de
mouvement cardiaque n’améliore plus que d’un facteur deux les résultats obtenu avec le cor-
recteur basée sur la connaissance de la fréquence cardiaque. Ceci s’explique par l’introduction
de deux sources d’erreur par rapport à la simulation : l’estimation de la perturbation et l’utilisa-
tion d’un algorithme de prédiction.
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Chapitre 4. Commande d’un stabilisateur cardiaque actif

Sur la figure 4.30, la courbe correspondant à l’utilisation du correcteur avec composante prédic-
tive commence à zéro contrairement aux autres courbes. En effet une étape d’initialisation a été
nécessaire avant la mise en route de la perturbation. Une modification logicielle mineure nous
permettra de nous affranchir de cette étape.

Actionneur piézo

Tige distale

Source de lumière

Ressort

Simulateur du coeur

Objectif de la caméra

FIG. 4.21 – Dispositif expérimental

Connaissance STD avant STD après crête à crête avant crête à crête après

a priori utilisée (mm) (mm) (mm) (mm)

Sans 0, 138 0, 033 0, 512 0, 170

Fréquence cardiaque 0, 133 0, 013 0, 489 0, 106

Modèle du mouvement cardiaque 0, 124 0, 009 0, 482 0, 058

TAB. 4.3 – Résultats expérimentaux

4.5 Expérience in vivo

Le concept de stabilisation active a été validé lors d’une séance d’expériences sur un sujet
porcin qui a subi une sternotomie médiane après avoir reçu une anesthésie générale. Ce dernier
était également sous respirateur artificiel, cadencé à 16 respirations par minute. Le rythme car-
diaque est de 1, 81 battements par seconde.
Afin d’accéder à la cage thoracique, Cardiolock est équipé d’un embout à l’extrémité de sa tige
(Fig. 4.22). L’embout utilisé est celui dont la description est donnée au chapitre 2.
L’embout modifie sensiblement la fonction de transfert entre l’actionnement et la mesure vi-
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4.6. Conclusion

suelle. Il diminue l’amortissement et réduit la bande passante. Un correcteur du type rétroaction
simple (paragraphe 4.3.1) est synthétisé sur le modèle du système modifié [Bachta07].
La figure 4.31 montre les résultats obtenus lors d’un essai de stabilisation. La stabilisation active
est déclenché à la 6ème seconde. Le déplacement crête à crête est divisé par 4. La RMS passe de
0.37 mm avant le déclenchement de la commande à 0.03 mm pendant le rejet actif de la pertur-
bation.
Nous avons également enregistré la force au contact pendant cet essai. Nous remarquons la
valeur de l’effort n’augmente que très légèrement pendant la stabilisation.

FIG. 4.22 – Dispositif expérimental lors de l’expérience in vivo

4.6 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons proposé d’utiliser la méthodologie H∞ pour mettre en place
la commande d’un stabilisateur cardiaque actif. Après avoir introduit les outils de synthèse et
d’analyse de robustesse nécessaires, nous avons proposé trois commandes incluant à différents
degrés la connaissance a priori que nous avons de la perturbation que constitue le mouvement
cardiaque. Une discussion a alors été proposée, s’appuyant sur les résultats obtenus en sim-
ulation. Un banc expérimental a ensuite permis de montrer les performances du stabilisateur
cardiaque actif. Une première expérience in vivo a confirmé la pertinence et la faisabilité du
principe de la stabilisation active.
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Conclusion

Dans ce manuscrit, nous avons introduit le principe de "stabilisation active", qui constitue le
cœur de cette thèse. Nous avons alors introduit l’ensemble des maillons nécessaires à sa mise en
œuvre.

Dans un premier volet, nous avons analysé l’interaction entre un stabilisateur et le muscle
cardiaque grâce à différentes expériences in vivo. Ceci a permis de recueillir des données in-
dispensables à la conception et à la commande d’un stabilisateur cardiaque actif. Tout d’abord,
nous avons étudié le torseur d’action mécanique qu’exerce le cœur sur un stabilisateur contraig-
nant son mouvement, en terme d’amplitude des composantes, mais aussi de contenu spectral.
La connaissance des propriétés de ce torseur permet de définir des contraintes de conception, in-
cluses par la suite dans le cahier des charges d’un stabilisateur actif. Ensuite nous avons identifié
un modèle décrivant le comportement viscoélastisque du muscle cardiaque. Ce modèle a servi
à l’évaluation de la modification du comportement dynamique du stabilisateur au contact du
cœur, et à l’analyse de la robustesse des schémas de commande que nous avons proposés. Enfin,
nous avons dressé un état de l’art des méthodes de prédiction du mouvement du cœur. En se
basant sur l’analyse fine des propriétés du mouvement cardiaque, un algorithme de prédiction
original a été proposé. Une confrontation des performances de toutes les approches a souligné
l’intérêt de notre algorithme, qui peut être intégré à un schéma de commande prédictive d’un
stabilisateur actif.

Dans le deuxième volet de ce travail, il s’agissait de proposer des architectures mécaniques
pertinentes pour la réalisation d’un stabilisateur cardique actif. Nous avons choisi d’utiliser une
technologie d’actionnement piézoélectrique et des mécanismes compliants afin de conférer au
stabilisateur actif une dynamique importante et garantir une absence de jeu mécanique. Nous
avons proposé deux dispositifs actifs présentants la même architecture globale, dont le choix a
été justifié par des contraintes de sécurité et de stérilisation : ils comportent une tige au contact
du cœur dépourvue de capteur ou d’actionneur et un étage d’actionnement externe de la tige.
Le premier dispositif proposé, Cardiolock 1, repose sur un étage d’actionnement ayant la ciné-
matique d’un système bielle-manivelle. Il permet de compenser le mouvement résiduel selon la
direction principale du mouvement cardiaque. Il a été conçu pour démontrer la faisabilité d’une
stabilisation active sur sujet porcin. Le second dispositif, Cardiolock 2, a été conçu pour répon-
dre au besoin de stabilisation sur sujet humain. Il correspond à un robot sphérique série à deux
degrés de liberté, qui doit permettre de compenser la totalité du mouvement résiduel. Chacune
des liaisons pivots est réalisée à l’aide d’un mécanisme parallèle plan situé dans une configura-
tion proche d’une singularité parallèle. Ceci permet d’amplifier le déplacement de l’actionneur
piézoélectrique pour obtenir des capacités de compensation suffisantes.
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Conclusion

Finalement, nous nous sommes focalisés sur la synthèse de lois de commande pour le re-
jet de la perturbation provoquée par l’effort cardiaque sur la tige du stabilisateur. Nous avons
proposé d’adopter la méthodologie de synthèse H∞, qui permet de régler les correcteurs dans
le domaine fréquentiel. Trois schémas de commande ont alors été considérés, en intégrant dif-
férents niveaux de connaissance a priori sur le mouvement cardiaque. Nous avons notamment
élaboré un schéma de commande prédictive, tout en restant dans le contexte du schéma de syn-
thèse standard. Les différents approches ont été validés et comparées en simulation et sur un
banc d’essai expérimental.
Une expérimentation in vivo a enfin permis de valider notre concept de "stabilisation cardiaque
active".

Nos travaux ouvrent différentes perspectives.
Dans le contexte de la caractérisation, il s’agit maintenant d’améliorer le modèle de com-

portement du muscle cardiaque : un modèle viscoélastique peut toujours être considéré, mais
en utilisant un capteur permettant d’échantillonner plus rapidement les données afin de per-
mettre l’évaluation d’un paramètre de masse représentatif du comportement cardiaque. Nous
pourrons alors étudier la variation des paramètres du modèle au cours du cycle cardiaque, du-
rant la systole et la diastole.

Sur le plan de la conception de stabilisateurs actifs, une phase d’analyse expérimentale de
Cardiolock 2 est désormais nécessaire. Ceci permettra de disposer d’un autre retour d’expéri-
ences afin de disposer de règles de conception pour ce type de dispositif. Des expérimentations
in vivo avec Cardiolock 2, moyennant la conception de lois de commande dédiées, permettront
par ailleurs de valider la capacité de stabilisation complète de la surface cardiaque. Pour réaliser
ces expérimentations, il sera par ailleurs nécessaire d’envisager la conception de doigts d’aspira-
tion déployables, pour un usage totalement endoscopique.
Enfin sur le plan de la commande, la structure de commande prédictive proposée devra être
validée in vivo pour disposer d’une évaluation fiable de son efficacité. En effet, la perturbation
induite par le cœur n’est pas mesurable. Nous avons proposé de l’estimer en utilisant le modèle
nominal du système. Une mauvaise connaissance du modèle peut engendrer une détérioration
des résultats que nous avons obtenus, qui reste à quantifier.

Ces perspectives concernent le développement à court terme du projet de stabilisateur car-
diaque actif, pour multiplier les preuves de faisabilité et pouvoir faire évoluer conception et
commande. A plus long terme, des travaux complémentaires pourront ouvrir des pistes plus
larges d’amélioration des performances de stabilisation.

Sur le plan de la modélisation du comportement cardiaque, nous pourrons envisager d’u-
tiliser une modélisation de type LPV afin de disposer d’une estimation plus fine de la perturba-
tion cardiaque.

Nous pourrons sur le plan de la conception poser à nouveau le problème du choix d’ar-
chitecture, en considérant simultanément le choix d’actionneur et de structure mécanique. La
comparaison quantitative, et non simplement qualitative, entre une architecture pleinement par-
allèle et une architecture série devra également être réalisée.

La commande de tels dispositifs ne peut être réalisée sans analyser les conséquences d’éventuelles
flexibilités en amont du stabilisateur, au niveau de son porteur. Leur présence a été intégrée dans
le processus de conception, mais elles peuvent également perturber la commandabilité de notre
système.
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Enfin, un aspect volontairement écarté dans ce travail concerne la perception. Dans cette
thèse, la disposition particulière de l’optique par rapport au stabilisateur a permis d’éviter le
recours à une reconstruction 3D des déplacements de l’extrémité du stabilisateur. Cette disposi-
tion n’est pas applicable lors d’une intervention endoscopique, pour des raisons d’implantation
des trocarts. Il est donc nécessaire d’évaluer les possibilités de reconstruction avec les objectifs
de focale longue que nous utilisons, en observant au plus près les déplacements résiduels, au
niveau des doigts du stabilisateur. A plus long terme, et de manière plus audacieuse, il s’agira
ensuite de se passer de tout point d’intérêt artificiel dans l’image, en rendant possible la re-
construction du déplacement à partir simplement de l’observation du site d’anastomose. Ceci
permettra d’aller encore plus loin en terme de précision de stabilisation, car nous pourrons alors
prendre en compte les légères déformations de la surface du myocarde se produisant entre les
doigts du stabilisateur.
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